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Resumen 
Los  hidrogeles  son  redes  poliméricas  tridimensionales  obtenidas  a  partir  de 
polímeros hidrófilos que pueden hincharse en un medio acuoso sin disolverse. Estos 
sistemas presentan una serie de propiedades óptimas para su aplicación en el campo 
biomédico.  De  hecho,  en  las  últimas  décadas  se  han  investigado,  patentado  y 
comercializado distintas  composiciones basadas en hidrogeles  como  sistemas de 
liberación de fármacos, apósitos para heridas, etc. La versatilidad de los hidrogeles 
radica  en  que  sus  propiedades  y,  por  tanto,  sus  posibles  aplicaciones,  pueden 
modificarse en función del tipo de entrecruzamiento (físico o químico), naturaleza 
del polímero, agente entrecruzante,  tamaño del  sistema  (hidrogeles, microgeles, 
nanogeles), etc. 
Por  todo  ello,  el  objetivo  de  esta  tesis  ha  sido  obtener  hidrogeles mediante 
distintos  tipos de entrecruzamiento y estudiar  sus potenciales aplicaciones como 
sistemas de liberación de fármacos. 
En el capítulo 1 se  realiza una amplia exposición de  la  información publicada 
sobre  los hidrogeles,  estudiando  los  tipos de polímeros que  forman parte de  su 
estructura,  la clasificación de  los hidrogeles atendiendo principalmente a  los tipos 
de entrecruzamiento, sus principales características físicas y biofarmacéuticas como 
hinchamiento,  mucoadhesividad  y  las  particularidades  de  la  liberación  de  los 
fármacos  albergados  en  su  interior,  así  como  sus  numerosas  aplicaciones  como 
sistemas para la liberación modificada de fármacos, ingeniería tisular, apósitos para 
heridas, lentes de contacto y productos de higiene. 
En  los siguientes capítulos, se exponen  los  trabajos para  la obtención de  tres 
modelos de hidrogeles mediante entrecruzamiento químico y  físico de polímeros 
naturales.  Los  distintos  tipos  de  hidrogeles  se  han  caracterizado  por  diversas 
técnicas y se ha estudiado, mediante ensayos in vitro, in situ e in vivo, su aplicación 
como sistemas de liberación de fármacos para la vía oral, tópica e intravenosa. 
En  el  capítulo  2  se  presentan  los  resultados  del  empleo  de  cloruro  de 
tetraquis(hidroximetil)fosfonio  como  agente  entrecruzante  para  la  obtención  de 
hidrogeles covalentes basados en quitosán. Estos hidrogeles, obtenidos por reacción 
entre  los  grupos  amino  del  quitosán  y  los  grupos  hidroximetilo  del  reticulante, 
muestran un hinchamiento de orden dos, dependiente de pH, poseen baja toxicidad, 
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son  biocompatibles,  mucoadhesivos  y  permiten  una  liberación  prolongada  del 
fármaco  encapsulado,  camptotecina,  durante  48  horas.  Este  antitumoral  se  ha 
estudiado  como  fármaco  de  interés  para  el  desarrollo  de  estrategias  de 
administración en quimioterapia oral. De acuerdo con los resultados obtenidos, la 
administración  oral  de  camptotecina  mediante  hidrogeles  proporcionaría  bajas 
concentraciones de fármaco en el lugar de absorción, evitando la saturación de los 
transportadores y reduciendo su toxicidad intestinal. 
En el capítulo 3 se resumen  los trabajos de obtención de hidrogeles  iónicos a 
partir de quitosán entrecruzado con un reticulante aniónico. Dicha formulación se 
obtiene por interacción iónica del polímero catiónico con los aniones del reticulante. 
Los hidrogeles resultantes carecen de toxicidad, no provocan irritación dérmica, son 
fácilmente extensibles y tienen una fuerza de adhesión adecuada para ser aplicados 
como película polimérica sobre  la piel. Esta  formulación presenta una cinética de 
liberación de orden uno y puede aplicarse  como vehículo para  la administración 
tópica de sustancias o como apósito para favorecer la cicatrización de la piel. 
En el  capítulo 4  se estudia  la obtención de nanohidrogeles autoensamblados 
basados  en  hialuronato  modificado  hidrofóbicamente  con  riboflavina.  Estos 
nanohidrogeles  presentan  unas  dimensiones  adecuadas  (200  nm)  para  ser 
administrados  por  vía  intravenosa.  Además,  permiten  prolongar  el  tiempo  de 
retención en sangre hasta 48 horas frente al polímero de partida que a las 24 horas 
se ha eliminado de sangre casi por completo. Este sistema ha resultado ser útil como 
vehículo para la administración de fármacos por vía intravenosa ya que aumenta la 
permanencia  del  principio  activo  en  sangre,  frente  al  fármaco  administrado  en 
solución. 
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Abstract 
Hydrogels are three‐dimensional networks of hydrophilic polymers that are able 
to swell in aqueous media without dissolving. These systems have optimal properties 
for their application in the biomedical field. In fact, in last decades different hydrogel 
compositions  have  been  investigated,  patented  and marketed  as  drug  delivery 
systems, wound dressings, etc. The versatility of the hydrogels is based on the fact 
that  their  properties,  and  hence  their  possible  applications,  can  be  modified 
depending  on  the  type  of  crosslinking  (physical  or  chemical),  polymer  source, 
crosslinking  agent,  size  of  the  system  (hydrogels,  microgels,  nanogels),  among 
others. 
Therefore, the aim of the thesis was to obtain hydrogels using different types of 
crosslinking and to study their potential applications as drug delivery systems. 
In  chapter  1,  an  extensive  presentation  of  the  published  information  about 
hydrogels  is  done:  kinds  of  polymers  that  form  part  of  their  structure,  hydrogel 
classification mainly according to different types of crosslinking, its main physical and 
biopharmaceutical  characteristics  (swelling, mucoadhesiveness  and  drug  release 
characteristics) and their numerous applications as modified drug delivery systems, 
tissue engineering, wound dressings, contact lenses and hygiene products. 
In the following chapters, different works for the obtainment of three hydrogel 
models based on chemical and physical crosslinked natural polymers are exposed. 
The different types of hydrogels have been characterized by various techniques and 
their  application  as  drug  delivery  systems  for  oral,  topical  and  intravenous 
administration have been studied by in vitro, in situ and in vivo assays. 
In chapter 2, results of the employment of tetrakis(hydroxymethyl)phosphonium 
chloride as crosslinking agent to obtain covalent hydrogels based on chitosan are 
showed. These hydrogels are obtained by reaction of the amino groups of chitosan 
with the hydroxymethyl groups of the crosslinker molecule. They show a pH sensitive 
second order swelling kinetic, have low toxicity, are biocompatible, mucoadhesive 
and allow a modified release of the encapsulated drug, camptothecin, for 48 hours. 
This  antitumor  drug  has  been  studied  as  a  drug  of  interest  to  develop  oral 
chemotherapy  administration  strategies.  According  to  the  obtained  results,  oral 
administration  of  camptothecin  through  hydrogels  would  provide  low 
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concentrations  of  drug  at  the  absorption  site,  avoiding  carrier  saturation  and 
reducing its intestinal toxicity. 
In chapter 3, studies of  ionic hydrogels based on chitosan crosslinked with an 
anionic crosslinker are shown. This formulation  is obtained by  ionic  interaction of 
cationic groups of polymer with anionic groups of crosslinker. These hydrogels are 
non‐toxic, do not cause dermal irritation, are easy to extend and have an adequate 
adhesion  force  to  be  applied  as  polymeric  film  over  the  skin.  This  formulation 
exhibits a first order release kinetic and can be applied as drug vehicle for topical 
administration or as wound dressing for wound healing. 
In  chapter  4,  the  achievement  of  auto‐assembled  nanohydrogels  based  on 
hyaluronan  hydrophobically  modified  with  riboflavin  are  studied.  These 
nanohydrogels have adequate size  (200 nm)  to be administered  intravenously.  In 
addition,  they  allow  to  prolong  their  retention  time  in  blood  up  to  48  hours  in 
comparison to the starting polymer which is removed almost completely from blood 
in 24 hours. This system  is useful as a drug vehicle for  intravenous administration 
because it increases drug retention in blood, compared to the drug administered in 
solution. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Prólogo 
Prologue 

Prólogo / Prologue 
xv 
 
Prólogo 
Los  hidrogeles  son  sistemas  formados  por  polímeros  entrecruzados  con 
propiedades idóneas para su aplicación en diversos campos biomédicos. Siguiendo 
distintas  estrategias  sintéticas  se  pueden  obtener  hidrogeles  con  diferentes 
características  y  aplicabilidad.  Así,  una  de  las  principales  clasificaciones  de  los 
hidrogeles se basa en el tipo de entrecruzamiento de  la red polimérica, pudiendo 
obtenerse  hidrogeles  químicos  con  enlaces  covalentes  o  hidrogeles  físicos 
reticulados  por  distintos  tipos  de  interacciones  (iónicas,  hidrófobas,  enlaces  de 
hidrógeno, etc.). 
El empleo de procesos de reticulación sin solventes orgánicos, codisolventes o 
técnicas  que  puedan  afectar  a  la  estructura  o  funcionalidad  de  fármacos, 
macromoléculas y células permite simultanear la obtención de los hidrogeles de baja 
toxicidad con el cargado de dichos elementos en su  interior. Asimismo, el uso de 
polímeros naturales, y en concreto polisacáridos, permite la formación de hidrogeles 
biocompatibles,  biodegradables,  no  tóxicos  y  con  propiedades  óptimas  para  su 
aplicación como sistemas de liberación de fármacos. 
En la presente Tesis Doctoral se aborda el estudio de hidrogeles de quitosán y 
de  ácido  hialurónico  como  sistemas  de  liberación  de  fármacos  con  distintas 
aplicaciones y modos de administración, atendiendo a sus características derivadas 
del  tipo  de  entrecruzamiento  seleccionado:  reticulación  del  quitosán 
covalentemente mediante tetraquis(hidroximetil)fosfonio e iónicamente mediante 
un reticulante aniónico y modificación hidrofóbica del hialuronato para promover su 
autoensamblaje. Respecto al trabajo de  investigación sobre hidrogeles  iónicos, en 
fecha 16/11/2016  se presentó  la  solicitud de patente  con  título  “FORMULACIÓN 
PARA  LIBERACIÓN MODIFICADA  DE  SUSTANCIAS  ACTIVAS  O  FÁRMACOS,  USO  Y 
PROCEDIMIENTO DE OBTENCIÓN” ante la Oficina Española de Patentes y Marcas con 
número de registro P201631463. 
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Prologue 
Hydrogels  are  formed  by  crosslinked  polymers  with  suitable  properties  for 
application  in various biomedical fields. Following various synthetic strategies  it  is 
possible to obtain hydrogels with different characteristics and applicability. Thus, a 
major classification of hydrogels is based on the type of crosslinking of the polymer 
network, obtaining chemical hydrogels with covalent bonds or physical hydrogels 
crosslinked by different types of interactions (ionic, hydrophobic, hydrogen bonds, 
etc.). 
The  use  of  crosslinking  processes  without  organic  solvents,  co‐solvents  or 
techniques that may affect the structure or functionality of drugs, macromolecules 
and cells allows  the simultaneous achievement of  low  toxicity hydrogels with  the 
loading of different elements  inside.  In addition,  the use of natural polymers,  in 
particular polysaccharides, allows  the  formation of biocompatible, biodegradable 
and non‐toxic hydrogels with optimal properties for their application as drug delivery 
systems. 
In this PhD Thesis, chitosan and hyaluronic acid based hydrogels are studied as 
drug  delivery  systems  with  different  applications  and  administration  methods, 
according  to  their  characteristics  derived  from  the  selected  crosslinking  type: 
chitosan  covalently  crosslinked  with  tetrakis(hydroxymethyl)phosphonium  and 
ionically crosslinked with an anionic crosslinker, and hydrophobic modification of 
hyaluronan to induce its self‐assembly. Regarding to the research work about ionic 
hydrogels,  on  16/11/2016  the  patent  application  entitled  “FORMULACIÓN  PARA 
LIBERACIÓN  MODIFICADA  DE  SUSTANCIAS  ACTIVAS  O  FÁRMACOS,  USO  Y 
PROCEDIMIENTO  DE  OBTENCIÓN”  was  submitted  to  the  Spanish  Patent  and 
Trademark Office with registration number P201631463. 
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Objetivos 
El objetivo general de esta Tesis Doctoral es obtener hidrogeles de quitosán y de 
ácido  hialurónico mediante  distintos  tipos  de  entrecruzamientos  y  estudiar  sus 
potenciales aplicaciones como sistemas de liberación de fármacos.  
Para  lograr  el  objetivo  general  se  han  establecido  los  siguientes  objetivos 
específicos: 
1. Clasificar la camptotecina según el Sistema de Clasificación Biofarmacéutico 
con objeto de determinar su adecuación para ser administrado por vía oral 
a través de un sistema de liberación modificada. 
2. Desarrollar un sistema de liberación de fármacos que permita la liberación 
modificada de la camptotecina por vía oral, basado en el entrecruzamiento 
covalente de quitosán con cloruro de tetraquis(hidroximetil)fosfonio. 
3. Desarrollar  un  sistema  de  liberación modificada  de  fármacos  basado  en  
quitosán,  entrecruzado  con    una  molécula  aniónica,  y  explorar  sus 
aplicaciones como sistema de administración tópica. 
4. Obtener  nanohidrogeles  autoensamblados  a  partir  de  hialuronato 
modificado hidrofóbicamente con riboflavina con características adecuadas 
para actuar como sistema de liberación de fármacos por vía intravenosa. 
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Objectives 
The overall objective of this PhD Thesis is to obtain hydrogels through different 
types  of  crosslinking  and  to  study  their  potential  applications  as  drug  delivery 
systems. 
To  achieve  the  overall  objective  the  following  specific  objectives  have  been 
established: 
1. To classify camptothecin according to the Biopharmaceutical Classification 
System in order to determine its suitability for orally administration through 
a modified release system. 
2. To develop a drug delivery system that would allow oral modified release of 
camptothecin,  based  on  chitosan  covalently  crosslinked  with 
tetrakis(hydroxymethyl)phosphonium chloride. 
3. To develop a modified drug delivery system based on chitosan, crosslinked 
with an anionic molecule, and to explore its applications as a topical delivery 
system. 
4. To  obtain  self‐assembled  nanohydrogels  based  on  hyaluronan 
hydrophobically modified with riboflavin with suitable characteristics to act 
as intravenous drug delivery system. 
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El término hidrogel apareció por primera vez en  la  literatura a finales del siglo 
XIX  para  describir  formulaciones  coloidales  de  sales  inorgánicas;1  aunque  el 
concepto  de  hidrogel  tal  y  como  se  conoce  en  la  actualidad  fue  introducido  en 
1960 por Wichterle y Lim cuando propusieron éstos como materiales para  lentes 
de contacto blandas.2 Durante más de cinco décadas el estudio de  los hidrogeles 
ha experimentado un gran auge debido a sus potenciales aplicaciones en distintos 
campos científicos, principalmente en el ámbito biomédico.  
Como  idea  general,  los  hidrogeles  se  pueden  definir  como  sistemas 
compuestos  por  uno  o  varios  polímeros  hidrófilos  cuyas  cadenas  están 
entrecruzadas por uniones físicas o químicas formando una red tridimensional. Se 
caracterizan  principalmente  por  su  capacidad  para  captar  fluidos  acuosos  del 
medio que  los rodea hinchándose hasta el equilibrio; gracias al entrecruzamiento 
de  las  cadenas  poliméricas  los  hidrogeles  captan  agua  sin  llegar  a  disolverse. 
Debido  a  la  ingente  investigación en este  campo,  se ha desarrollado una amplia 
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variedad de hidrogeles de distintas composiciones, características de  formación y 
propiedades.  
El sector farmacéutico ha patentado y comercializado distintas composiciones 
basadas  en  hidrogeles  con  aplicaciones  como  lentes  de  contacto,  apósitos  para 
heridas,  sistemas  de  liberación  de  fármacos,  ingeniería  tisular  y  productos  de 
higiene (pañales, compresas, etc.).3 Se estima que para 2022 el mercado mundial 
de  los hidrogeles alcanzará un volumen de 27200 millones de dólares. El I+D es  la 
estrategia  clave  de  las  empresas  farmacéuticas  para  expandir  su  cartera  de 
productos basados en hidrogel; de hecho, la posibilidad de adaptar las propiedades 
de los hidrogeles a las necesidades del mercado ha estimulado grandes inversiones 
de capital para el desarrollo de nuevos productos.4 
El objetivo del presente capítulo es proporcionar una amplia visión global del 
estado del arte de  los hidrogeles para  facilitar  la comprensión de  los  trabajos de 
investigación  desarrollados  en  la  presente  Tesis  Doctoral.  En  primer  lugar,  se 
presentan  los  polímeros  como  elementos  básicos  en  la  composición  de  los 
hidrogeles  y  se  detallan  aquellos  estudiados  en  este  trabajo. A  continuación,  se 
introduce  el  concepto  de  hidrogeles  y  nanohidrogeles  y  sus  propiedades 
fundamentales.  Asimismo,  se  estudia  la  clasificación  de  los  hidrogeles,  sus 
características principales y sus múltiples aplicaciones.  
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I. POLÍMEROS 
Los hidrogeles se definen como redes poliméricas tridimensionales obtenidas a 
partir  de  polímeros  hidrófilos,  naturales  o  sintéticos,  que  pueden  absorber  y 
retener una cantidad significativa de agua. Es por ello que el conocimiento de  los 
polímeros  constituye  uno  de  los  pilares  fundamentales  para  el  estudio  de  las 
propiedades y características de los hidrogeles. 
Los polímeros  son macromoléculas  formadas por  la unión  repetida de una o 
varias moléculas  unidas  por  enlaces  covalentes.  Estas moléculas  se  denominan 
monómeros  y  las  reacciones  a  través  de  las  cuales  se  obtienen  se  denominan 
reacciones  de  polimerización.  Cuando  se  parte  de  un  sólo  tipo  de molécula  se 
habla  de  homopolimerización  y  de  homopolímero.  Cuando  son  dos  o  más 
moléculas diferentes  las que se repiten en  la cadena se nomina copolimerización, 
comonómeros y copolímero.5 
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Dependiendo de su origen, los polímeros pueden ser naturales o sintéticos. La 
tabla  1.I.1.  resume  algunos  ejemplos  de  polímeros  y monómeros  usados  en  la 
síntesis de hidrogeles.  
 
 Tabla  1.I.1.  Polímeros  naturales  y  sintéticos  y  monómeros  utilizados  en  la 
preparación de hidrogeles, microgeles y nanogeles. Modificado de Escalona, O. 6 
Los  hidrogeles  basados  en  polímeros  naturales  pueden  tener  propiedades 
mecánicas  no  óptimas  y  pueden  contener  patógenos  (según  la  fuente  de 
obtención) o provocar respuestas  inmunes e  inflamatorias, pero ofrecen ventajas 
frente  a  los  polímeros  sintéticos  debidas  a  sus  inherentes  propiedades  de 
Polímeros naturales  Polímeros sintéticos  Monómeros 
Aniónicos 
Ácido hialurónico 
Ácido algínico 
Carboximetilcelulosa 
Carragenina 
Sulfato de dextrano 
Sulfato de condroitina 
Xantano 
Goma gelano 
 
Catiónicos 
Quitosán 
Polilisina 
 
No iónicos 
Metilcelulosa 
Etilcelulosa 
Hidroxietilcelulosa 
Hidroxipropilcelulosa 
Hidroxipropilmetilcelulosa
Dextrano 
Manano 
Pululano 
Escleroglucano 
Goma guar 
Goma garrofín 
 
Anfóteros 
Gelatina 
Colágeno 
Fibrina 
Aniónicos
Poli(ácido acrílico) 
Poli(ácido metacrílico) 
 
Catiónicos 
Poliamidoamina 
Polietilenamina 
Polietilenimina 
Polivinilamina 
 
No iónicos 
Polietilenglicol (PEG) 
Poilglicidol 
Polihidroxibutirato 
Poloxámero 
Alcohol de polivinilo 
Acetato de polivinilo 
 
Otros 
Poli(ácido láctico) 
Poli(ácido glicólico) 
Poli(ácido láctico‐co‐
glicólico) 
Poli(caprolactona) 
Poli(vinilcaprolactona) 
Polidimetilsiloxano 
Poliestireno 
Ácido acrílico
Ácido metacrílico 
Ácido acrilamidofenilborónico 
Acrilamida 
Butil acrilato 
Dietilaminoetil metacrilato 
Dimetilamino propilo 
Etilenglicol 
Hidroxietil metacrilato 
Hidroxietoxietil metacrilato 
Hidroxidietoxietil metacrilato 
Metoxietil metacrilato 
Metoxietoxietil metacrilato 
N‐(2‐hidroxipropil) metacrilamida 
N‐isopropilacrilamida 
N‐vinil‐2‐pirrolidona 
Oligoetilenglicol metiléter 
metacrilato 
PEG acrilato 
PEG metacrilato 
PEG diacrilato 
PEG dimetacrilato 
Piridil disulfuro metacrilato 
Vinil acetato 
Vinil metacrilato 
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biocompatibilidad,  biodegradabilidad  y  reconocimiento  biológico  celular.  En 
cambio, los polímeros sintéticos no poseen estas propiedades bioactivas de forma 
inherente,  pero  presentan  una  estructura  bien  definida  que  puede modificarse 
para lograr determinada funcionalidad y controlar su biodegradabilidad.7 
Los polipéptidos, polinucleótidos y polisacáridos son polímeros que derivan de 
fuentes  naturales.  En  la  bibliografía  se  encuentran  innumerables  publicaciones 
sobre  las  características  y  uso  como  sistemas  de  liberación  de  los  polímeros 
naturales,  y  especialmente  de  los  polisacáridos  como  alginato,  carragenina, 
dextrano,  goma  gelano,  goma  guar,  ácido  hialurónico,  pululano,  escleroglucano, 
xantano, xiloglucano, quitosán, celulosa, almidón y pectinas. Los polisacáridos son 
los polímeros naturales más versátiles debido al amplio espectro de propiedades 
químicas, físicas y funcionales que confluyen en los organismos vivos.8 
En  general,  los  polisacáridos  son  biocompatibles,  no  tóxicos  y  tienen 
propiedades  fisicoquímicas  que  los  hacen  adecuados  para  distinto  tipo  de 
aplicaciones,  como  sistemas de  liberación de  fármacos, encapsulación de  células 
vivas  para  ingeniería  tisular,  etc.  Además,  los  polisacáridos  son  abundantes  y 
fácilmente disponibles a partir de fuentes renovables, como algas, plantas, cultivos 
de  cepas  microbianas  seleccionadas,  así  como  a  través  de  técnicas  de  ADN 
recombinante.  Es  por  ello  que  los  polisacáridos  tienen  una  gran  variedad  de 
composiciones  y propiedades que no  son  fácilmente  imitables en un  laboratorio 
químico;  además,  la  facilidad  de  su  producción  hace  que muchos  polisacáridos 
sean más baratos que los polímeros sintéticos.9  
Este apartado se centra en la descripción y características del ácido hialurónico 
(HA)  y  el  quitosán,  ya  que  son  los  dos  polímeros  estudiados  en  este  trabajo  de 
investigación. 
1. Quitosán 
El quitosán es un aminopolisacárido obtenido por N‐desacetilación  (en medio 
básico) de  la quitina, que es el segundo polímero más abundante en  la naturaleza 
(después de la celulosa)10 y forma parte del exoesqueleto de crustáceos, insectos y 
también aparece en algunos  tipos de hongos.11 El quitosán  se distingue de otros 
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polisacáridos  por  la  presencia  de  nitrógeno  en  su  estructura  molecular  y  su 
carácter catiónico.12 En la figura 1.I.1 se muestra su estructura. 
 
Figura 1.I.1. Estructura química de  la unidad de  repetición del quitosán  (GD = 
grado de desacetilación) 
Se  trata  de  un  polímero  lineal  compuesto  por  unidades  de  D‐glucosamina 
(unidad  desacetilada)  y  N‐acetil‐D‐glucosamina  (unidad  acetilada),  distribuidas 
aleatoriamente  y  unidas  por  enlaces  β‐(1‐4).12 Denominando  “A”  a  las  unidades 
acetiladas y “D” a  las desacetiladas, el grado de desacetilación se puede expresar 
como  la  relación molar  en  porcentaje  de  unidades  D  frente  al  total  (A+D).  Por 
tanto, el grado de desacetilación se puede entender como el porcentaje de grupos 
amino libres en la molécula de quitosán. Este factor está estrechamente vinculado 
con  su  solubilidad,  ya  que  el  grupo  amino  libre  se  protona  en medios  acuosos 
ácidos,  confiriéndole  mayor  hidrofilia  y  solubilidad  y  un  carácter  altamente 
reactivo.13 De  hecho,  el  quitosán  es  una  base  débil  con  un  valor  de  pKa  de  6.3 
(pKa=6.2‐7.0,  según  autores),  insoluble  a  pH  neutro  y  alcalino,  así  como  en 
solventes  orgánicos,  ácidos  a  altas  concentraciones,  en  álcalis  y  en  soluciones 
acuosas con valores de pH  superiores a 6, excepto cuando  su peso molecular es 
bajo. Es soluble con medios acuosos ácidos (pH<6), como soluciones ácidas diluidas 
de  acético,  fórmico,  clorhídrico,  glutámico  y  láctico,  entre  otras,  debido  a  la 
protonación de los grupos amino del polímero.14 10 
Habría que aclarar que la quitina ya se encuentra parcialmente desacetilada en 
la naturaleza, aunque en una proporción mucho menor que el quitosán, es por ello 
que se considera que el polímero es quitosán a partir de grados de desacetilación 
de un 50%, aproximadamente. 10 
El quitosán no se encuentra presente de forma natural en el organismo de los 
mamíferos pero éstos pueden degradarlo mediante varias enzimas, entre ellas, las 
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quitinasas y la lisozima presente en superficies mucosas y en suero humano15‐18 así 
como enzimas gástricas como la papaína, pepsina, y lipasa A.19 
El  quitosán  presenta  propiedades  biológicas  que  lo  hacen  idóneo  para 
aplicaciones  biomédicas,  entre  las  que  destacan  su  biocompatibilidad,20 
biodegradabilidad,21  baja  toxicidad,22  citocompatibilidad,23  mucoadhesividad,24 
actividad hemostática,25 actividad antiinflamatoria,26 actividad antibacteriana,27,  28 
actividad antifúngica,29  immunoestimulación,30‐32 actividad antitumoral,33 actividad 
hipolipidémica,34  actividad  cicatrizante  de  heridas,35  capacidad  para  facilitar  la 
absorción  de macromoléculas  biológicas  a  través  de  barreras  epiteliales  por  la 
apertura  transitoria  de  las  uniones  estrechas  celulares;36,  37  incluso  se  le  han 
atribuido propiedades analgésicas.38  
La  estructura  química  del  quitosán  ofrece  múltiples  posibilidades  de 
modificación química,  ya que posee un  grupo  amino, un hidroxilo primario  y un 
hidroxilo  secundario.  En  general,  los  grupos  hidroxilo  originan  reacciones 
inespecíficas, especialmente eterificación y esterificación/sulfatación, mientras que 
el  grupo  amino participa  en  reacciones específicas  como  la N‐carboxialquilación, 
formación  de  bases  de  Schiff,  sustitución  enzimática,  cuaternización  del  grupo 
amino,  aminación  reductora  (reacción  con  un  aldehído),  etc.10  Así  se  pueden 
introducir  diversos  grupos  para  diseñar  derivados  de  quitosán  con  propiedades 
mejoradas (solubilidad, mucoadhesividad, aumentar la permeabilidad de fármacos, 
inhibición de  la bomba de  secreción  (como  la glicoproteína P), dirigirse a dianas 
celulares, etc.).39 La tabla 1.I.2 recoge las modificaciones químicas a las que puede 
ser sometido este polímero.   
El quitosán se comercializa para distintas aplicaciones, por ejemplo, en más de 
50  países  está  aprobado  como  suplemento  dietético  (como  atrapador  de  grasa 
para reducir el colesterol),8, 40 está aprobado por  la FDA como base para apósitos 
de heridas (por ejemplo, HemCon Patch PRO),41 y la Farmacopea Europea42 incluyó 
una  monografía  en  2002  para  el  uso  biomédico  de  la  sal  de  clorhidrato  de 
quitosano.  
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Tabla  1.I.2.  Posibles  modificaciones  químicas  del  quitosán  según  el  objetivo 
deseado. Modificado de Aranaz I. y col. 43 
Las aplicaciones del quitosán como sistema para liberación de fármacos se han 
investigado  ampliamente  ya  que  es  capaz  de  encapsular,  proteger  y  liberar 
fármacos  de  forma  controlada,  además  de  promover  su  absorción  a  través  del 
epitelio.  La  toxicidad  por  vía  oral  es  baja  ya  que  no  se  absorbe  en  el  tracto 
gastrointestinal; se ha descrito una LD50 (dosis letal para el 50% de un conjunto de 
animales  de  prueba)  de  16  g/kg  en  ratones.15,  22  Este  polímero  se  ha  empleado 
también en tratamientos cosméticos, como antiacneicos, protectores epidérmicos, 
para mantener la humedad de la piel, etc.10  
2. Ácido hialurónico 
El HA es un polisacárido polianiónico lineal compuesto por unidades disacáridas 
de ácido D‐glucurónico y N‐acetil‐D‐glucosamina unidas por enlaces β‐1,3 y β‐1,4, 
figura 1.I.2.  
 
Figura 1.I.2. Estructura química de la unidad de repetición del ácido hialurónico 
(HA) 
Objetivo  Reacción 
Reducir PM (menor viscosidad, 
mayor solubilidad)  Despolimerización 
Aumentar carácter catiónico  Desacetilación, cuaternización, adición de grupos catiónicos 
Mejorar la solubilidad en agua  Acilación, alquilación, pegilación, hidroxialquilación, 
carboxialquilación
Polielectrolitos anfóteros  Carboxialquilación, fosforilación, sulfatación 
Dirigirlo a dianas celulares  Alquilación, entrecruzamiento 
Derivados fotosensibles  Azidación 
Derivados anfifílicos  Introducción de grupos hidrófobos (alquilación, acilación, 
entrecruzamiento, etc) 
Miscelánea  Tiolación, adición de Michael, etc 
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El  HA  es  el  único  glicosaminoglicano  que  no  tiene  grupos  sulfato  en  su 
estructura  y  que  no  se  une  covalentemente  a  proteínas  del  núcleo  de 
proteoglicanos, además puede tener un peso molecular mucho mayor que el resto 
de  glicosaminoglicanos.44  En  el  organismo  el  HA  se  encuentra  en  forma 
polianiónica  ya  que  los  grupos  carboxílicos  tienen  un  pKa  3‐4,  por  lo  que  en 
condiciones fisiológicas (pH 7.4) estos grupos están ionizados;45 el contra‐ion suele 
ser sodio, ya que es el más abundante en los tejidos de los seres vivos. 
A nivel industrial puede obtenerse por extracción desde tejidos animales o por 
fermentación microbiana usando cepas bacterianas. El primer proceso aplicado a 
escala industrial fue la extracción de HA desde animales (principalmente crestas de 
gallo,  pero  también  cordones  umbilicales  humanos,  humor  vítreo  del  ganado  y 
fluido sinovial bovino) y, aunque todavía se sigue realizando, está limitado debido a 
problemas  en  su  obtención  y  al  riesgo  de  infección  por  virus  y  proteínas.  La 
obtención  de  HA  por  esta  vía  tiene  un  bajo  rendimiento  debido  a  su  baja 
concentración en los tejidos; además la polidispersión de los productos es alta y no 
se puede controlar su degradación durante la extracción. La producción de HA por 
fermentación  bacteriana  ha  evolucionado  desde  los  años  80;  en  los  inicios  del 
desarrollo de esta técnica se usaban estreptococos del grupo A y C que producían 
HA de mayor peso molecular y pureza, pero existía  riesgo de contaminación con 
endotoxinas, proteínas, ácidos nucleicos y metales pesados. En la década de los 90, 
la  identificación de  los genes  implicados en  la biosíntesis de HA y sus precursores 
permitió  desarrollar  cepas  de  microorganismos  recombinantes  no  patogénicas 
mediante  la  introducción  de  enzimas  de  síntesis  de  HA.  En  concreto,  se  ha 
desarrollado un proceso de producción de hialuronato sódico ultrapuro a partir de 
la cepa recombinante de Bacillus subtilis,46 considerado un microorganismo seguro 
(GRAS, Generally  Recognized As  Safe),  cultivable a gran escala y que no produce 
hialuronidasas ni exo o endotoxinas.47  
A diferencia del quitosán, el HA está presente en  todos  los organismos vivos, 
tanto  a  nivel  intracelular48  como  a  nivel  extracelular  y  en  la matriz  pericelular, 
como  en  los  tejidos  conectivos,  cartílago,  fluido  sinovial,  humor  vítreo,  etc.  De 
hecho, este polímero desempeña múltiples funciones en el organismo: retiene un 
gran  volumen  de  agua  en  el  espacio  extracelular,  hidrata  los  tejidos,  lubrica  las 
partes móviles, como  las articulaciones y  los músculos, y es el  responsable de  la 
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humedad de la piel. Además, regula el equilibrio de agua y la presión osmótica (lo 
que  favorece  la  expansión  del  tejido  frente  a  las  constricciones  de  la matriz  de 
fibras  colágenas)  manteniendo  la  visco‐elasticidad  de  los  tejidos  conectivos 
(función reológica y estructural) y organiza  los complejos de proteoglicanos en  la 
matriz extracelular. Asimismo, participa en funciones mediadas por receptor como 
la  proliferación  celular,  mitosis,  migración,  desarrollo  tumoral,  metástasis  e 
inflamación,  de modo  que  actúa  en  procesos  fundamentales  como  el  desarrollo 
embrionario  y  la  morfogénesis,  la  cicatrización  de  heridas  y  la  progresión 
tumoral.44, 49  
Una persona de 70 kg tiene unos 15 g de HA, de los cuales un tercio se renueva 
diariamente;49  la  semivida  en  los  tejidos  es  de  0.5  a  3  días.  Cuando  alcanza  la 
circulación sanguínea el 85‐90% se elimina en el hígado catabolizado en el interior 
de las células endoteliales sinusoidales que lo captan por endocitosis mediada por 
receptores; los riñones reciben un 10% pero excretan sólo un 1‐2% en orina; y en 
algunas especies el bazo también juega un papel importante en su metabolismo.44  
Este  polímero  se  degrada  enzimáticamente  produciendo  fragmentos  de 
dimensiones definidas que  tienen  funciones biológicas específicas. De hecho,  las 
funciones biológicas del HA dependen de su peso molecular; en general, el HA de 
bajo peso molecular induce señales intracelulares mediadas por receptor, mientras 
que los de alto peso molecular mantienen la integridad celular y la organización de 
la matriz.50 Más específicamente, el HA de alto peso molecular (> 500 KDa), tiene 
funciones  como  relleno  espacios,  antiangiogénicas  e  inmunosupresoras;  las 
cadenas  medias  (20‐200  KDa)  están  implicadas  en  ovulación,  embriogénesis  y 
reparación  de  heridas;  las  cadenas  de  15‐50  unidades  de  repetición  (6‐20  KDa) 
tiene  funciones  inflamatorias,  inmunoestimuladoras  y  angiogénicas;  y  los 
oligómeros de HA  (< 4 KDa) son anti‐apoptóticos e  inducen proteínas de choque 
térmico.51  
El HA  interacciona directamente con  las células a  través de ciertas proteínas, 
entre las que destacan el receptor CD44, el receptor para la motilidad mediada por 
hialuronato (RHAMM) implicado en el movimiento de las células, y la molécula de 
adhesión  intercelular  (ICAM‐1)  expresada  por  células  endoteliales  y  del  sistema 
inmune e implicada en reacciones inflamatorias.52  
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El  principal  receptor  para  el  HA  es  el  CD44,  se  trata  de  una  familia  de 
glicoproteínas  transmembrana  expresadas  en  una  amplia  variedad  de  tipos 
celulares  (leucocitos,  fibroblastos,  células  epiteliales,  queratinocitos,  células 
endoteliales, etc.) con las que interacciona para mediar  numerosos procesos tanto 
fisiológicos  como  patológicos,  como  la  regulación  de  la  respuesta  inmune, 
regulación  del  crecimiento,  diferenciación,  migración  y  supervivencia  celular, 
tumorigénesis y metástasis.53‐55 La unión del HA a  los receptores CD44 permite su 
internalización por endocitosis y  su posterior degradación enzimática  intracelular 
originando  oligómeros  bioactivos  que  pueden  ser  exocitados.56  Estos  receptores 
(en  sus distintas  isoformas) están  sobreexpresados en muchos  tipos de  cáncer  y 
células inflamatorias activadas.54, 57, 58   
La estructura del HA puede modificarse para obtener derivados con distintas 
propiedades físico‐químicas (hidrofobicidad, anfifilicidad, etc.) con un amplio rango 
de  aplicaciones  biomédicas.  La  estructura  química  del  HA  posee  varios  grupos 
funcionales:  ácido  carboxílico,  grupos  hidroxilo  primario  y  secundario  y  el  grupo 
amino  (tras  desacetilación  del  N‐acetilo).  La modificación  del  grupo  carboxílico 
suele ser por reacciones de esterificación y amidación mediadas por carbodiimidas 
u otros activadores; y la de los grupos hidroxilo, por eterificación, esterificación así 
como entrecruzamientos mediante epoxidaciones y divinilsulfonas.59  
El HA puede modificarse mediante  la adición de moléculas hidrófobas  (como 
colesterol,60  riboflavina61  o  éster  bencílico62)  o  hidrófilas;  en  el  último  caso,  la 
reacción  se  suele  realizar  en  un  ambiente  acuoso  con  hialuronato  sódico.  En 
cambio,  si  se  quiere  modificar  con  moléculas  hidrófobas,  la  reacción  ha  de 
realizarse en un medio orgánico y, debido a la baja solubilidad del HA en este tipo 
de medios, se necesita usar en forma de sal de tetrabutilamonio.63  
Debido  a  sus  excelentes  propiedades  (visco‐elasticidad,  biocompatibilidad  y 
biodegradabilidad)  este  polisacárido  es  uno  de  los  más  usados  en  el  campo 
biomédico e industrial en distintas aplicaciones: reparación de tejidos, curación de 
heridas,  tratamiento  de  artritis,  dispositivos  para  liberación  de  fármacos 
(especialmente útiles para antitumorales) e ingeniería tisular, entre otros.59 
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II. CONCEPTO DE HIDROGELES Y NANOHIDROGELES 
1. Hidrogeles 
Los  hidrogeles  son  redes  poliméricas  tridimensionales  obtenidas  a  partir  de 
polímeros  hidrófilos,  naturales  o  sintéticos,  que  pueden  absorber  y  retener  una 
cantidad  significativa  de  agua.  Esta  capacidad  de  hinchamiento  les  permite 
hidratarse  hasta  el  equilibrio  en  presencia  de  un  exceso  de  agua  o  fluidos 
biológicos,  siendo  este  equilibrio  el  resultado  de  un  balance  entre  hidratación  y 
fuerzas elásticas.64 
Los  hidrogeles  son  de  naturaleza  hidrófila  debido  a  que  en  su  estructura 
presentan grupos  funcionales  como  ‐OH,  ‐COOH,  ‐CONH2,  ‐CONH‐,  ‐SO3H; en un 
ambiente acuoso estos grupos hidrófilos se hidratan sin que se disuelva el hidrogel 
debido al entrecruzamiento entre las cadenas de polímero.65 
Estos sistemas presentan una serie de propiedades óptimas para su aplicación 
en el campo biomédico tales como:66 
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‐ Alto contenido en agua o fluidos biológicos que los hace compatibles con la 
mayoría de los tejidos vivos. 
‐ Naturaleza blanda y elástica que minimiza la irritación de los tejidos.67, 68 
‐ Superficie hidrófila que origina una baja tensión interfacial en contacto con 
los fluidos biológicos,  lo que contribuye a una reducción de  la adherencia 
de las proteínas y las células a esta superficie.69   
‐ Estructura altamente porosa que puede modularse mediante el control de 
la  densidad  de  reticulación.  Esta  porosidad  constituye  un  reservorio  con 
alta capacidad de carga de activos terapéuticos (fármacos, proteínas, etc.) 
que  le permite protegerlos de  la degradación ambiental y posteriormente 
liberarlos por diferentes mecanismos. 
‐ Capacidad  de  hinchamiento  que  proporciona  alta  permeabilidad  para 
fármacos y metabolitos de bajo peso molecular.70, 71, 72 
Los  hidrogeles  poseen  múltiples  ventajas  como  sistemas  de  liberación 
modificada  de  fármacos  en  biomedicina  y  como matrices  en  ingeniería  tisular, 
entre las que se encuentran:73, 66 
‐ Mantenimiento  de  niveles  plasmáticos  terapéuticos  durante más  tiempo 
debido a la liberación prolongada. 
‐ Selectividad terapéutica.  
‐ Protección de las mucosas frente a fármacos irritantes. 
‐ Reducción de  la dosis administrada debido a un mayor aprovechamiento 
del fármaco. 
‐ Disminución de los efectos secundarios.  
‐ Mejora de la adherencia terapéutica de los pacientes. 
‐ Menor coste  terapéutico por paciente debido a que  se  requieren menos 
unidades de dosificación.  
‐ Reducción  de  la  pérdida  de  fármaco  cuando  el metabolismo  de  primer 
paso es elevado. 
‐ Capacidad de adhesión celular mediante ligandos unidos a la red. 
‐ Capacidad  de  transporte  de  nutrientes  a  las  células  y  otros  productos 
desde las células. 
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‐ Protección  frente  a  la  degradación  ambiental  y  enzimática  de  fármacos, 
péptidos, proteínas, oligonucleótidos y material genético.  
‐ Posibilidad  de  cambio  de  estado  líquido/gel  (temperatura 
ambiente/temperatura  fisiológica)  lo  que  permite  su  administración 
mediante inyección in vivo (hidrogeles termosensibles). 
2. Nanohidrogeles 
Los nanogeles o nanohidrogeles  (NHs)  son  redes  tridimensionales de  tamaño 
nanométrico  capaces de absorber gran  cantidad de agua e hincharse en medios 
acuosos sin perder su  integridad debido a  los enlaces entre sus cadenas; es decir, 
son  hidrogeles  a  escala  nanométrica  cuyas  dimensiones medias  se  sitúan  en  el 
rango de 10‐1000 nm.74, 75  
En  general,  los NHs  son  nano‐sistemas  hidrófilos,  biocompatibles  y  con  gran 
versatilidad, capaces de retener y liberar moléculas bioactivas como fármacos con 
distinto  grado  de  solubilidad,  polipéptidos  y  material  genético.76  Debido  a  su 
consistencia  blanda  y  elástica,  los NHs pueden  ser  deformados  reversiblemente; 
asimismo,  pueden  entrar  en  las  células  huésped  por  endocitosis  y  liberar  el 
fármaco dentro de la célula. 
Los NHs combinan  las características de  los hidrogeles macroscópicos y de  las 
nanopartículas. Al  igual que  sus  análogos macroscópicos,  tienen  la  capacidad de 
absorber  gran  cantidad  de  agua  o  fluidos  biológicos  debido  a  la  presencia  de 
grupos hidrófilos en el polímero.65 Además, su alto contenido en agua en el estado 
hinchado  y  la  baja  tensión  superficial  entre  el  medio  y  los  NHs  minimiza  las 
interacciones  inespecíficas,  como  la  adhesión  celular  y  la  adhesión  a  proteínas, 
mejorando su biocompatibilidad.77 
En los últimos años, ha aumentado el  interés por la nanotecnología aplicada a 
los  sistemas  de  liberación  debido  a  la  multitud  de  ventajas  que  suponen  las 
dimensiones nanométricas.77 En general, las nanopartículas presentan una serie de 
ventajas tales como: 
‐ Aumentar la biodisponibilidad del fármaco. 
‐ Disminuir la toxicidad o los efectos adversos de los tratamientos. 
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‐ Liberar el agente terapéutico de manera controlada. 
‐ Mejorar la solubilidad de fármacos hidrófobos. 
‐ Mejorar  la  estabilidad  de  agentes  terapéuticos  frente  a  la  degradación 
química y enzimática. 
‐ Posibilidad  de  cargar  el  fármaco  sin  reacciones químicas, preservando  la 
estructura y actividad de la molécula. 
‐ Por su reducido tamaño, capacidad de circular por  los capilares, atravesar 
barreras e internalizarse en las células.  
‐ Posibilidad  de  dirigir  el  fármaco  a  su  diana  terapéutica  mediante 
modificación de  la superficie con  ligandos unidos física o químicamente o 
control del tamaño de las nanopartículas. 
‐ Mejorar la acumulación de fármacos en los tumores. 
‐ Posibilidad de administración por diferentes vías: oral, nasal,  intravenosa, 
intraocular, intraarticular, entre otras.  
En  concreto,  los  NHs  aportan  ciertas  ventajas  frente  a  otros  tipos  de 
nanopartículas  debido  a  una  alta  capacidad  de  carga,  estabilidad, 
biocompatibilidad  y  capacidad  de  responder  a  distintos  estímulos  ambientales 
(como temperatura, pH y  fuerza  iónica, entre otros).77 Estos sistemas pueden ser 
utilizados para mejorar  la  solubilidad, biodisponibilidad,  toxicidad  y/o  estabilidad 
del fármaco en el interior del organismo; también puede mejorar la internalización 
celular del fármaco con respecto al fármaco libre. 
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III. CLASIFICACIÓN DE LOS HIDROGELES 
Los hidrogeles se pueden clasificar en función de multitud de criterios: tipo de 
entrecruzamiento,  tamaño,  sensibilidad a estímulos, carga  iónica, degradabilidad, 
origen  de  los  polímeros  y método  de  preparación. A  continuación,  se  describen 
brevemente las distintas clasificaciones (figura 1.III.1.): 
‐ Según  el  tipo  de  entrecruzamiento,  se  distinguen  hidrogeles  reticulados 
físicamente e hidrogeles  reticulados químicamente.  Los hidrogeles  físicos 
son reversibles y están formados por enlaces no covalentes. En cambio, los 
hidrogeles  químicos  son  más  estables  e  irreversibles  y  se  forman  por 
enlaces  covalentes  entre  las  cadenas  de  polímero.69  Este  apartado  se 
explica con mayor detalle más adelante.  
‐ En  función de su  tamaño, se pueden distinguir hidrogeles macroscópicos, 
microgeles o nanohidrogeles.78 
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‐ En  función  de  su  sensibilidad  a  los  estímulos,  existen  hidrogeles  no 
sensibles a estímulos, que se hinchan por absorción de agua sin responder 
a  cambios  del  ambiente,  e  hidrogeles  sensibles  a  estímulos  o  hidrogeles 
inteligentes que se hinchan en  respuesta a alteraciones sutiles del medio 
ambiente  como  temperatura,  pH,  fuerza  iónica,  luz,  campo  eléctrico  o 
presencia de biomoléculas.79  
‐ Atendiendo  a  la  carga,  los  hidrogeles  pueden  ser  no  iónicos,  catiónicos, 
aniónicos  y  anfóteros,  según  los  grupos  funcionales  presentes  en  los 
polímeros que los constituyen.80, 81  
‐ Según  su  degradabilidad,  existen  hidrogeles  biodegradables  o  no 
biodegradables.  En  el  campo  de  la  biomedicina  los  materiales 
biodegradables  son  muy  útiles  ya  que  no  requieren  cirugía  para  su 
extracción.82, 83  
‐ En  función del origen de  los polímeros, como ya se ha explicado, pueden 
ser  naturales  o  sintéticos.  Algunos  ejemplos  de  polímeros  naturales  son 
gelatina, quitosán, HA,  colágeno, dextrano, alginato, etc.;  y de polímeros 
sintéticos, el ácido metacrílico y sus derivados, ácido acrílico, vinil acetato, 
N‐vinilpirrolidona, etcétera.84, 85  
‐ Dependiendo  del  método  de  preparación,  pueden  ser  homopolímeros, 
copolímeros  o  hidrogeles  interpenetrados  (IPN)  o  semi‐IPN.84  Los 
hidrogeles  homopoliméricos  están  formados  por  un  solo  tipo  de 
monómeros. Los hidrogeles copoliméricos están  formados por dos o más 
monómeros  diferentes  con  al menos un  componente hidrófilo dispuesto 
de  forma  aleatoria,  alterna  o  en  bloque  a  lo  largo  de  las  cadenas  del 
polímero.  Los  hidrogeles  IPN  (Interpenetrating  Polymer  Network)  se 
definen  por  la  Unión  Internacional  de  Química  Pura  y  Aplicada  (IUPAC) 
como  un  polímero  que  comprende  dos  o  más  redes  parcialmente 
entrelazadas a escala molecular sin enlaces covalentes entre ellas y que no 
pueden  separarse  excepto  por  rotura  de  enlaces  químicos.  Los  semi‐IPN 
comprenden una o más redes y uno o más polímeros lineales o ramificados 
y  se  caracterizan  por  la  penetración  a  escala  molecular  de,  al  menos, 
alguna de  las macromoléculas  lineares o ramificadas en, al menos, una de 
las redes. A diferencia de  los  IPN, en  los semi‐IPN  los polímeros  lineales o 
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ramificados se pueden separar de  la red sin necesidad de romper enlaces 
químicos.86  
 
Figura 1.III.1. Esquema de las distintas clasificaciones de los hidrogeles 
Asimismo,  la  reticulación  puede  tener  lugar  en  dos  condiciones:87  a)  in  vitro 
durante  la  preparación  del  hidrogel  b)  in  vivo/in  situ  tras  la  aplicación  en  una 
ubicación precisa en el organismo. 
A continuación, se describe la clasificación de los hidrogeles atendiendo al tipo 
de entrecruzamiento entre sus cadenas. 
1. Hidrogeles entrecruzados químicamente 
Los hidrogeles químicos o permanentes están reticulados covalentemente. La 
reticulación química generalmente produce hidrogeles más estables con mejores 
propiedades mecánicas en comparación con los hidrogeles físicos, pero algunos de 
los agentes de reticulación utilizados pueden ser tóxicos. 
Hidrogeles
Preparación
• Homopolímeros
• Copolímeros
• IPN o semi‐IPN
Entrecruzamiento
• Físico
• Químico
Tamaño
• Hidrogeles
• Microgeles
• Nanohidrogeles
Respuesta a estímulos
• Sensibles
• No sensibles
Carga
• No iónicos
• Catiónicos
• Aniónicos
• Anfóteros
Degradabilidad
• Degradables
• No degradables
Origen
• Naturales
• Sintéticos
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En  función  del  tipo  de  entrecruzamiento,  los  hidrogeles  químicos  pueden 
obtenerse mediante polimerización radicalaria, por reacción de grupos funcionales 
reactivos o mediante el uso de enzimas. 69, 88 
1.1. Polimerización radicalaria 
Se  obtienen  hidrogeles  reticulados  químicamente  por  polimerización 
radicalaria  de  monómeros  de  bajo  peso  molecular  en  presencia  de  agentes 
entrecruzantes. Es un método muy utilizado en aplicaciones biológicas y se puede 
realizar de varias maneras. Las propiedades de estos hidrogeles pueden modularse 
por  la  cantidad  de  agente  reticulante  usado;  además,  se  pueden  obtener 
hidrogeles sensibles a estímulos como al pH y a la temperatura, como los de ácido 
metacrílico89 y los de N‐isopropilacrilamida,90 respectivamente. 
La polimerización se suele iniciar generando compuestos con radicales libres o 
usando radiaciones (UV, gamma o por haz de electrones). La polimerización en tres 
dimensiones  suele  originar  materiales  que  contienen  niveles  significativos  de 
monómeros  residuales. Estos monómeros que no han  reaccionado generalmente 
son tóxicos y pueden liberarse del hidrogel continuamente, por lo que el producto 
obtenido debe purificarse. La purificación suele realizarse por extracción en exceso 
de agua y puede  tardar varias semanas para completarse.84,  91 Se puede evitar el 
proceso  de  purificación  si  se  realiza  un  proceso  adicional  para  maximizar  la 
cantidad de monómeros que reaccionan  (como tratamiento térmico o  irradiación 
del  sistema  resultante).92,  93 Otra opción  es  trabajar  con monómeros no  tóxicos, 
como oligómeros o macromonómeros (por ejemplo, PEG dimetacrilato).94  
Un hidrogel muy estudiado es el poli(2‐hidroxietil metacrilato) (PHEMA) que se 
obtiene por la polimerización de 2‐hidroxietil metacrilato con un agente reticulante 
adecuado,  por  ejemplo  etilenglicol  dimetracrilato.2  También  se  han  derivatizado 
polímeros hidrosolubles con grupos  (met)acrílicos mediante el método propuesto 
por  Edman  y  col.;95  ejemplos  de  ello  son  el  dextrano,95  (hidroxietil)almidón,96‐98 
poli‐aspartamida,99‐101 alcohol de polivinilo (PVA) 102 y HA.103  
La polimerización  inducida por  radiación UV  también  se usa  frecuentemente 
para preparar hidrogeles.102‐105 Con este tipo de polimerización se pueden  formar 
in  situ,106  se  pueden  preparar  estructuras  moldeadas  e  incluso  sistemas 
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fotorreversibles  que  se  fotodegraden  por  exposición  a  luz UV  de  forma  que  se 
controle la liberación de los fármacos.107  
La  limitación  de  la  polimerización  por  luz UV  es  que  los  radicales  formados 
pueden producir daños en la estructura de los fármacos108 y proteínas69. Las células 
expuestas a una  irradiación UV de alta  intensidad durante un  tiempo prolongado 
pueden  ver  afectada  su  actividad  metabólica.109  Asimismo,  se  debe  tener 
precaución  tanto  con el  tipo de  fotoiniciador  como  con el  solvente en el que  se 
disuelve, ya que éstos pueden liberarse del hidrogel. 
1.2. Grupos funcionales reactivos 
Se trata de reacciones covalentes entre los grupos funcionales de los polímeros 
(principalmente  ‐OH,  ‐COOH,  ‐NH2)  que  son  los  que  aportan  solubilidad  a  los 
polímeros  hidrosolubles.88,  109  Los  enlaces  covalentes  entre  las  cadenas  de 
polímeros se establecen por reacción de grupos funcionales que tienen reactividad 
complementaria;  las  reacciones  típicas  son  la  formación  de  bases  de  Schiff,110 
adiciones de tipo Michael,111 enlaces peptídicos112 y reacciones tipo click.113  
Los  polímeros  que  contienen  grupos  hidroxilo  y  grupos  amino  se  pueden 
entrecruzar mediante moléculas que contienen grupos funcionales aldehído en su 
estructura  (figura 1.III.2). De  estos métodos,  la  formación de una base de  Schiff 
entre  un  aldehído  y  un  grupo  amino  es  la  técnica  más  utilizada.  Una  de  las 
moléculas  reticulantes  aldehídicas  más  estudiadas  de  este  campo  es  el 
glutaraldehído, que reacciona en condiciones suaves con grupos amino. Ejemplos 
de  esta  reacción  para  la  formación  de  hidrogeles  son  el  entrecruzamiento  de 
proteínas (albúmina,114 colágeno115 y gelatina,116 entre otras) y el entrecruzamiento 
de polisacáridos (quitosán,117, 118 goma guar,119 alginato sódico120 y carragenina121). 
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Figura  1.III.2.  Entrecruzamiento mediado  por  agentes  reticulantes  con  grupos 
aldehído  en  polímeros  que  contienen  grupos  hidroxilo,  amina  o  hidracida  (R 
representa  la  cadena  polimérica,  X  cualquier  espaciador  (en  el  caso  del 
glutaraldehído X = CH). Tomado de Hennink W.E. y col. 69 
Sin embargo,  la desventaja del glutaraldehído es  su  toxicidad,  incluso a bajas 
concentraciones,  ocasionando  una  posible  lixiviación  en  el  cuerpo  durante  la 
degradación de  la matriz que  resultaría en  la  inhibición del crecimiento celular.71 
Debido  a  la  toxicidad  de  este  compuesto,  se  han  propuesto  otras  moléculas 
pequeñas  bifuncionales  para  ser  usadas  como  agentes  entrecruzante  (diglicidil 
éter, diisocianato, diacrilatos, etc.), algunas de ellas se muestran en la tabla 1.III.1.  
De  igual modo,  el  proceso  de  entrecruzamiento  también  se  puede  realizar 
mediante  reacciones  de  adición  cuando  se  van  agregando  unidades  de  agente 
entrecruzador  sin  pérdida  de  átomos;  es  decir,  la  composición  química  de  las 
cadenas resultantes es igual a la suma de las composiciones químicas del polímero 
y  la molécula orgánica reticulante. Ejemplos ampliamente desarrollados para este 
tipo  de  hidrogeles  son  los  polisacáridos  entrecruzados  con  1,6‐
hexametilendiisocianato,122  divinilsulfona123  o  1,6‐dibromuro  de  hexano,124  entre 
otros.125 Normalmente, estas reacciones de adición se llevan a cabo en disolventes 
orgánicos  para  evitar  que  el  agua  reaccione  con  el  agente  reticulante.  Estos 
agentes suelen ser tóxicos por lo que el hidrogel debe ser tratado para eliminar las 
moléculas  entrecruzadoras  que  no  hayan  reaccionado.  Por  este  motivo,  los 
fármacos  o  proteínas  que  se  vayan  a  encapsular  se  deben  cargar 
posteriormente.123  Esto  implica  que  para  cargar  proteínas  es  necesario  emplear 
matrices de tamaño de poro mayor que dicha proteína, por lo que la consiguiente 
liberación es generalmente de orden uno y con una duración limitada.69  
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Tabla  1.III.1.  Ejemplos  de  moléculas  bifuncionales  para  la  formación  de 
hidrogeles covalentes. Adaptado de Bhattarai N. y col.12 
Otro tipo de entrecruzamiento entre grupos reactivos es el que se origina por 
reacciones de condensación entre grupos hidroxilo o amino con grupos carboxilo o 
derivados,  que  son  frecuentemente  utilizados  en  la  síntesis  de  polímeros  para 
obtener poliésteres o poliamidas, respectivamente.  
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Uno  de  los  reactivos más  utilizados  para  entrecruzar  polímeros  solubles  en 
agua mediante  enlaces  amida  es  la N‐(3‐dimetilaminopropil)‐N´‐etilcarbodiimida, 
añadiendo  N‐hidroxisuccinimida  para  reducir  las  posibles  reacciones  laterales  y 
tener un mejor control sobre la densidad de entrecruzamiento que se produce en 
el hidrogel. Mediante el uso de dichos compuestos se han entrecruzado polímeros 
biocompatibles como la gelatina126 y el HA,127 entre otros. 
Otras de las reacciones de condensación más utilizadas dentro del campo de la 
síntesis  de  hidrogeles  covalentes  son  las  reacciones  de  Passerini  y  Ugi  (figura 
1.III.3). En  la reacción de Passerini se hacen reaccionar un  isocianuro, un aldehído 
(o  cetona)  y  un  ácido  carboxílico  para  formar  una  α‐aciloxiamida.  Esta  reacción 
multicomponente  permite  obtener  entrecruzamientos  poliméricos  mediante 
enlaces tipo éster funcionalizados en posición α degradables a distintos rangos de 
temperatura y pH en  función de  la naturaleza de  los  sustituyentes. El  tiempo de 
degradación varía de 1 a 8 días. De manera similar,  la reacción de Ugi permite  la 
formación de un enlace α‐(acilamina)amida, añadiendo a  la  reacción de Passerini 
una amina primaria. En este caso, el entrecruzamiento obtenido es de tipo amida, 
otorgando  al  hidrogel  mayor  estabilidad  y  consistencia.69  Crescezi  y  col. 
describieron la síntesis de hidrogeles basados en polisacáridos mediante el uso de 
este tipo de reacciones de condensación.128, 129   
 
Figura 1.III.3. Reacciones de condensación de Passerini y de Ugi. Modificado de 
Hennink W.E. y col.69  
1.3. Método enzimático 
Las enzimas a menudo presentan un alto grado de especificidad por el sustrato, 
evitando potencialmente reacciones secundarias durante  la reticulación. Con esta 
ventaja,  es  posible  controlar  y  predecir  la  cinética  de  reticulación,  y  con  ello 
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controlar  la  tasa  global  de  entrecruzamiento.  Por  este motivo,  este método  es 
adecuado para los sistemas de gelificación in situ.130, 131  
La ventaja del método enzimático consiste en que  la reticulación del hidrogel 
se da en  condiciones  suaves  sin  la necesidad de  la utilización de  compuestos de 
bajo peso molecular (monómeros, iniciadores, agentes de reticulación), irradiación, 
o funcionalización previa del polímero para favorecer su entrecruzamiento.69, 130 
Un ejemplo de esta técnica es el propuesto por Chen y col.130 que estudiaron la 
reticulación  de  gelatina  y  quitosán  en  presencia  de  transglutaminasa  y  de 
tirosinasa.  Demostraron  que  la  transglutaminasa  cataliza  la  formación  de 
hidrogeles de gelatina resistentes y permanentes  (irreversibles térmicamente) sin 
ser necesaria  la presencia de quitosán, aunque su presencia hace que  la reacción 
sea más  rápida  y  los  hidrogeles  sean más  fuertes.  Se  estudió  que  la  tirosinasa 
también cataliza la reacción quitosán‐gelatina; aunque en este caso es necesaria la 
presencia de quitosán para  la  formación del hidrogel.  Estos hidrogeles  tienen  la 
capacidad de cambiar de consistencia con la temperatura, de forma que se hacen 
más fuertes cuando se enfrían y se debilitan cuando se calientan por encima de la 
temperatura de  fusión de  la gelatina. La  resistencia de  los hidrogeles catalizados 
por ambas enzimas  se puede modular modificando  la  composición de gelatina  y 
quitosán. 
Otro ejemplo de esta técnica es el propuesto por Sperinde y col.132 en el que se 
usó la transglutaminasa en una solución de PEG (PEG tetrahidroxilo funcionalizado 
con  grupos  glutaminil)  y  polilisina‐fenilalanina.  Esta  enzima  cataliza  la  reacción 
entre el grupo γ‐carboxiamida del PEG y el grupo ε‐amina de la lisina para obtener 
un  enlace  amida  entre  los  polímeros.  Las  propiedades  del  sistema  se  pueden 
modular cambiando las proporciones de PEG y lisina. 
2. Hidrogeles entrecruzados físicamente 
Como  se  ha  explicado  anteriormente,  en  los  métodos  químicos  el  agente 
reticulante puede ser tóxico, requiriendo su eliminación del hidrogel previamente a 
su  uso,  con  la  posible  alteración  de  su  integridad.  Frente  a  los  métodos  de 
reticulación  química,  la  reticulación  física  supone  ciertas  ventajas,  como  unas 
condiciones  de  reacción  más  suaves  debido  a  que  no  hay  necesidad  de  usar 
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agentes de reticulación química, iniciadores ni foto‐irradiación que puedan afectar 
a  la  integridad  de  células  o  proteínas  y  que  sea  necesario  extraer  antes  de  su 
aplicación.71, 133 El principal inconveniente de los hidrogeles de reticulación física es 
su inestabilidad relativa y la posible desintegración rápida e impredecible.134  
En  los  hidrogeles  físicos  o  reversibles  las  redes  se  mantienen  unidas  por 
enredos moleculares  y/o  fuerzas  secundarias  como  enlaces  iónicos,  puentes  de 
hidrógeno o  interacciones hidrofóbicas.   En estos hidrogeles  la disolución se evita 
mediante  las  interacciones  físicas  que  existen  entre  las  diferentes  cadenas  de 
polímero.69  Todas  estas  interacciones  son  reversibles  y  pueden  romperse  por 
cambios en  las condiciones físicas (como el pH,  la fuerza  iónica de  la solución o  la 
temperatura) o aplicación de tensión.64  
Dependiendo de la naturaleza del sistema de reticulación, el entrecruzamiento 
puede  producirse  por  interacciones  iónicas,  por  cristalización,  por 
entrecruzamiento  de  copolímeros  anfifílicos,  por  enlaces  de  hidrógeno  o  por 
interacciones proteicas.  
2.1.  Interacciones iónicas 
Estos hidrogeles se forman cuando un polímero  iónico se combina con un  ion 
multivalente  de  carga  opuesta,  ya  sea  otro  polímero  iónico,  ion  metálico  o 
molécula iónica.  
Cuando  los  polímeros  aniónicos  interaccionan  con  cationes  pueden  formar 
hidrogeles. Por ejemplo, el alginato es un polímero formado por residuos de ácido 
glucurónico y  residuos de manurónico que puede  reticularse con  iones de calcio 
divalente a temperatura ambiente y pH fisiológico. Este sistema se ha usado como 
apósitos  para  heridas,110  encapsulación  de  bacterias  (como  lactobacillus),135 
encapsulación de células (como fibroblastos),136 liberación de proteínas137 e incluso 
se ha inyectado en tejidos cardiacos infartados para su reticulación in situ.138 Dicho 
hidrogel se puede degradar a pH fisiológico por disipación de los iones calcio o por 
quelación, originando productos de degradación del alginato solubles en agua y no 
tóxicos  que  pueden  ser  excretados  por  orina.136  Otros  polímeros  tipo  alginato, 
como el polímero  sintético poli‐(di(carboxilatofenoxi)fosfaceno),  también pueden 
entrecruzarse con cationes calcio.139  
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Las moléculas cargadas también pueden reticular polímeros  iónicos formando 
hidrogeles;  por  ejemplo,  el  quitosán  se  puede  entrecruzar  con  moléculas  con 
grupos  aniónicos  sulfatos,  citratos  y  fosfatos  (como  el  tripolifosfato).140 Un  caso 
especial son las moléculas entrecruzadoras que forman hidrogeles termosensibles, 
es decir, que reticulan el polímero a temperatura corporal. En este sentido, se han 
propuesto distintos agentes, como la glucosa 1‐fosfato141 y el hidrogenofosfato de 
amonio,142 aunque uno de los más conocidos y estudiados es el glicerol fosfato (β‐
GP). El β‐GP forma hidrogeles termosensibles con el quitosán; esta formulación de 
pH fisiológico (pH 7.2) es líquida a temperatura ambiente y gelifica a 37ᵒC.143 Se ha 
demostrado  que  es  biocompatible  y  estimula  la  proliferación  de  células madre 
mesenquimales;144  además,  puede  encapsular  condrocitos  y  liberar  factores  de 
crecimiento,143 etc. por lo que puede servir como vehículo para encapsular células 
y  aplicarse  en  ingeniería  de  tejidos.  El mecanismo  de  reticulación  no  se  conoce 
completamente,  Chenite  y  col.145  descartaron  que  la  formación  del  hidrogel  se 
deba exclusivamente a un entrecruzamiento  iónico como ocurre en otros aniones 
divalentes, ya que en esos casos el hidrogel no es termosensible. Asimismo, se ha 
observado que el β‐GP difunde libremente tras la gelificación y no es retenido en la 
red. 
En el  caso de  la  interacción entre polímeros de diferentes  cargas,  cuando  se 
mezcla un polianión (polímero cargado negativamente) con un policatión (polímero 
cargado positivamente), pueden formarse hidrogeles o precipitar, en función de su 
concentración,  la  fuerza  iónica y el pH de  la  solución. El principio  subyacente de 
este método es que los polímeros con cargas opuestas se unen y forman complejos 
solubles  o  insolubles  en  función  de  la  concentración  y  el  pH  de  las  soluciones 
respectivas. La  formación de este tipo de hidrogeles se denomina coacervación o 
complejación iónica. 
Por ejemplo, el quitosán es un polímero catiónico que puede entrecruzarse con 
polianiones  naturales  o  sintéticos,  como  proteínas  (gelatina,146,  147  colágeno, 
queratina,  albúmina,  fibroína,  etc.),  polisacáridos  (como  HA,148,  149  alginato,150 
pectina,  heparina,149  xantano,  dextrano  sulfato,  sulfato  de  condroitina,148 
fucoidano,151  carboximetilcelulosa  (CMC))  y polianiones  sintéticos  (como el ácido 
poliacrílico).152  
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A modo  de  ejemplo  se  describe  la  formación  de  un  coacervado  de  xantano 
(polianión) con quitosán (policatión).153, 154 La formación de este hidrogel se lleva a 
cabo  en  varios  pasos,  brevemente:  1)  mezcla  de  dos  soluciones  de  polímeros 
(quitosán y xantano); 2) modificación de  la concentración de  los polímeros en  la 
solución final y modificación de la estructura de éstos ya que hay un cambio de pH 
(a  pH  6.8)  debido  a  la mezcla  de  soluciones  de  diferente  pH;  3)  formación  de 
interacciones  entre  los  grupos  ‐NH3+  del  quitosán  y  los  ‐COO‐  del  xantano;  4) 
modificación estructural de  las cadenas poliméricas y  formación del hidrogel. Los 
pasos  2  y  3  corresponden  a  la  coacervación,  que  consiste  en  la  separación  de 
soluciones  poliméricas  acuosas  en  dos  fases  inmiscibles:  una  fase  coacervada 
(concentrada  en  polímeros)  y  una  fase  diluida.155  En  la  primera  capa  del 
coacervado (superficie del polímero) las moléculas de agua se orientan por enlaces 
de hidrógeno. Existe una  segunda capa en  la que  las moléculas no  se orientan y 
que  se  elimina  en  el  paso  4.153  En  definitiva,  este  hidrogel  estaría  formado  por 
enlaces iónicos y por interacciones Van der Waals entre los dos polímeros.156, 157  
2.2. Cristalización 
La reticulación física de un polímero para formar un hidrogel también se puede 
lograr por cristalización mediante el uso de ciclos de congelación‐descongelación 
en sistemas homopoliméricos o por la formación de estereocomplejos. 
La  cristalización  por  congelación‐descongelación  implica  la  formación  de 
microcristales  en  la  estructura.  Ejemplos  de  este  tipo  de  reticulación  son  los 
hidrogeles  de  xantano66,  158  o  los  de  PVA.159,  160  La  formación  de  geles  de  PVA 
elásticos y resistentes se atribuye a  la formación de cristalitos de PVA que actúan 
como sitios de reticulación física de la red. Las propiedades del hidrogel dependen 
de la concentración y peso molecular del PVA, temperatura, tiempo de congelación 
y  número  de  ciclos  de  congelación‐descongelación.159  Se  ha  estudiado  que 
mediante la adición de alginato a la solución de PVA antes de someterla al proceso 
congelación‐descongelación,  se pueden modificar  las propiedades del  sistema  (al 
aumentar  la  concentración de  alginato,  aumenta  la  resistencia mecánica,  lo  que 
provoca una disminución de la liberación de los fármacos).160 
Otra  forma  de  cristalización  es  la  formación  de  estereocomplejos.69  Los 
estereocomplejos  se  forman por  interacciones  estereoselectivas  entre polímeros 
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con estructura estereoregular  (el grupo  funcional  se ubica  solamente en un  lado 
del  monómero)  complementaria  que  interaccionan  formando  un  sistema  de 
propiedades diferentes a  las de  los constituyentes originales. Se ha sugerido que 
las  fuerzas  involucradas  en  la  formación  del  complejo  son  fuerzas  de  Van  der 
Waals.161  La  formación  y  la  composición  de  los  complejos  entre  polímeros 
estéricamente  complementarios  están  condicionadas  por  variables  como  la 
composición del medio o la temperatura.162 
Por ejemplo, Ikada y col.163 describieron por primera vez la capacidad del ácido 
poliláctico  (PLA)  para  formar  estereocomplejos.  El  grupo  de  Slager  y  col.164,  165 
formaron micropartículas mezclando soluciones de D‐PLA y L‐PLA con leuprolida y 
observaron  que  la  liberación  de  ésta  depende  del  método  de  formación  del 
complejo, del peso molecular del PLA, de los ratios leuprolida:polímero y D‐PLA:L‐
PLA y otros aditivos. Otro  sistema  fue creado por Bos y col.166,  167 que unieron al 
dextrano  oligómeros  de  ácido  D‐láctico  y  ácido  L‐láctico,  separadamente.  La 
formación  de  este  hidrogel  se  da  a  temperatura  ambiente,  pH  fisiológico  y  en 
ambiente acuoso;  la  formación no es  instantánea,  lo que permite  su  inyección y 
gelificación in situ. El sistema demostró ser biocompatible, biodegradable y actuar 
como sistema de liberación de Interleukina‐2 recombinante humana.   
2.3. Copolímeros anfifílicos 
Los copolímeros de carácter anfifílico pueden agregarse en agua para  formar 
micelas  e  hidrogeles  en  los  que  los  segmentos  hidrofóbicos  del  polímero  se 
autoensamblan.168  Normalmente  los  hidrogeles  se  forman  por  copolímeros  con 
fragmentos  de  distinta  naturaleza  o  copolímeros  modificados.  Estos  últimos 
pueden  estar  formados  por  un  polímero  hidrosoluble  al  que  se  le  han  unido 
fragmentos hidrofóbicos, o bien cadenas hidrofóbicas modificadas por fragmentos 
hidrosolubles.69  
Debido  a  la  biocompatibilidad  del  PEG  y  la  biodegradabilidad  del  PLA  (o  su 
copolímero con ácido glicólico (PLGA)) se ha investigado ampliamente la formación 
de  hidrogeles  compuestos  por  estos  copolímeros  en  bloque.  La  liberación  de 
fármacos puede darse por difusión pasiva y por degradación del  sistema. Se han 
propuesto múltiples sistemas de polímeros  tribloque con segmentos hidrofóbicos 
en medio, por  ejemplo,  PEG‐PLGA‐PEG  a bajas  concentraciones  en  agua  forman 
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micelas  y  a  altas  concentraciones  forman  hidrogeles  termorreversibles.  La 
concentración crítica de gelificación y la temperatura de transición sol‐gel depende 
en  gran medida  de  los  pesos moleculares  y  la  composición  de  los  bloques.  Los 
copolímeros  PEG‐PLGA‐PEG  gelifican  cuando  se  produce  un  cambio  de 
temperatura  ambiente  a  37ᵒC  si  la  concentración  es  suficientemente  alta.  Se 
piensa que la reticulación ocurre por interacciones hidrofóbicas169.  
Otro ejemplo son  los copolímeros de PLA y polioxietileno (PEO), PLA‐PEO‐PLA, 
formados  por  polimerización  del  L‐láctido  con  PEG.  Se  ha  sugerido  que  estos 
hidrogeles  pueden  retener  fármacos  hidrófilos  en  la  fase  PEG  y  fármacos 
hidrofóbicos en los dominios PLA. Asimismo, pueden aplicarse por inyección para la 
administración de cierto tipo de proteínas.170‐173  
También  se  han  investigado  los  copolímeros  que  contienen  fragmentos  de 
distinta  naturaleza  compuestos  por  PEG  y  polibutileno  tereftalato  (un  poliéster 
hidrofóbico).  Feijen,  Bezemer  y  colaboradores174‐178  estudiaron  que mediante  la 
modificación de la emulsión se pueden formar películas o microsferas y ensayaron 
la  liberación de varias proteínas (lisozima, albumina sérica bovina).176, 177 También 
estudiaron  la degradación hidrolítica de  los polímeros, concluyendo que a mayor 
porcentaje de polibutileno  tereftalato, menor degradación. Además, modificando 
la relación agua/polímero durante la emulsificación se pudo controlar la liberación 
de proteínas.176  
Los  polímeros  con  dominios  hidrófobos  también  se  pueden  reticular  en 
ambientes acuosos a través de gelificación térmica inversa (transición sol‐gel). Los 
polímeros  u  oligómeros  con  esta  capacidad  se  conocen  como  gelificantes  y  son 
moderadamente  hidrófobos.134,  179,  180  La  gelificación  se  produce  cuando  un 
segmento  hidrófobo  se  acopla  a  un  polímero  hidrófilo  formando  un  polímero 
anfifílico.  Los  polímeros  anfifílicos  generalmente  son  solubles  en  agua  a  bajas 
temperaturas; a medida que aumenta  la temperatura,  los dominios hidrófobos se 
agregan para minimizar el área de  superficie hidrofóbica,  reduciendo  la cantidad 
de agua estructurada en torno a éstos.72, 181 La temperatura a la que se produce la 
gelificación  depende  de  la  concentración  del  polímero,  la  longitud  del  bloque 
hidrófobo y la estructura química del polímero. Algunos segmentos hidrófobos que 
pueden experimentar gelificación térmica  inversa a una temperatura cercana a  la 
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fisiológica  son:  PLGA,  óxido  de  polipropileno,  poli  N‐isopropilacrilamida, 
polipropileno fumarato, policaprolactona, poliuretano, poliorganofosfaceno.179  
También se pueden modificar distintos polisacáridos (como quitosán, dextrano, 
pululano,  carboximetil  curdlano)  añadiendo  segmentos  hidrófobos  que  se 
autoensamblan  formando  nanohidrogeles.  El  grupo  de  Sunamoto182‐185  obtuvo 
nanopartículas  de  pululano  modificado  con  colesterol.  Estas  nanopartículas 
(nanohidrogeles) de 20‐30 nm  se pueden cargar con distintas proteínas como  α‐
quimotripsina, albúmina bovina sérica, insulina;184 o fármacos como adriamicina.186 
Mediante  la  unión  covalente  de  lactósido  o  galactósido  al  pululano  se  obtienen 
nanopartículas cuya diana celular es  la  lectina RCA120 (receptor específico de β‐D‐
galactosa).183 
Otro ejemplo es el glicol quitosán modificado  con  cadenas palmitoilo que  se 
ensamblan  en  vesículas  poliméricas  unilamelares  en  presencia  de  colesterol.187 
Estas  vesículas  son  biocompatibles  y  hemocompatibles,  y  pueden  encapsular 
fármacos  hidrosolubles.188  El  quitosán  también  se  ha  modificado  con  distintos 
fragmentos hidrófobos para formar hidrogeles sensibles al pH o a  la temperatura; 
por ejemplo, D,L‐ácido láctico189 y/o ácido glicólico,190 ácido poliacrílico191 y poli(N‐
isopropilacrilamida).192 Otros polímeros como el carboximetil dextrano también se 
han  modificado  con  poli(N‐isopropilacrilamida)‐co‐N,N‐dimetilacrilamida  para 
formar hidrogeles termosensibles.193 Por último, otro ejemplo en la misma línea es 
la modificación del carboximetil curdlano  (polisacárido con actividad antitumoral) 
con una sulfonilurea para formar nanohidrogeles por autoensamblaje.194  
2.4. Enlaces de hidrógeno 
Los  hidrogeles  formados  por  enlaces  de  hidrógeno  pueden  obtenerse  por 
reducción del pH de soluciones acuosas de polímeros con grupos carboxilo. En este 
caso,  los  enlaces  de  hidrógeno  sólo  se  forman  cuando  se  protonan  los  grupos 
carboxílicos; esto implica que el hinchamiento de los hidrogeles es dependiente del 
pH.  
Por ejemplo,  los hidrogeles de CMC se forman mediante  la dispersión de este 
polímero en HCl 0.1 M.195 El mecanismo consiste en  reemplazar el contenido de 
sodio presente en  la CMC por protones para favorecer  los puentes de hidrógeno, 
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disminuyendo  la  solubilidad  del  polímero  en  agua  y  formando  un  hidrogel  de 
propiedades elásticas. 
El ácido poliacrílico y el ácido polimetacrílico forman hidrogeles con el PEG, el 
enlace de hidrógeno se produce entre el oxígeno del PEG y el grupo carboxílico el 
ácido poli(met)acrílico.196 Otro ejemplo es el hidrogel basado en ácido poliacrílico y 
óxido de polietileno preparado mediante  la reducción del pH para formar enlaces 
de hidrógeno en solución acuosa.66  
Los  hidrogeles  formados  por  enlaces  de  hidrógeno  tienen  propiedades 
viscoelásticas debido a  las extensas  interacciones de estos enlaces. Estas uniones 
son relativamente débiles y pueden alterarse por las fuerzas de cizalla permitiendo 
su administración mediante inyección.134 Sin embargo, estos hidrogeles se pueden 
diluir y dispersar tras unas pocas horas in vivo debido a la afluencia de agua desde 
los  tejidos  circundantes,  por  lo  que  su  uso  como  sistemas  de  liberación  de 
fármacos se limita a una acción corta.134, 179  
2.5. Interacciones proteicas  
El entrecruzamiento por  interacciones proteicas se puede realizar mediante el 
uso de proteínas de  ingeniería  genética o  por medio de  interacciones  antígeno‐
anticuerpo. 
Mediante  la  ingeniería  genética  se  puede  diseñar  un  código  genético  que 
origine  secuencias  peptídicas  con  determinadas  propiedades  físico‐químicas  e 
incluso  se  pueden  obtener  aminoácidos  sintéticos.197  En  este  campo  fueron 
pioneros Tirrell198 y Cappello.199  
Cappello y col.200 crearon un polímero proteico de alto peso molecular basado 
en una  secuencia de aminoácidos  tipo  seda y elastina, en  las que  los  segmentos 
tipo seda insolubles se asocian en hojas o hebras unidas por puentes de hidrógeno. 
Un  cierto  subconjunto  de  estas  composiciones  proteicas  tipo  seda‐elastina, 
denominado ProLastins, se gelificó en una solución fisiológica. La transición sol‐gel 
se puede controlar modificando la temperatura, las condiciones de la solución y los 
aditivos,  los  cuales  pueden  impedir  o  favorecer  la  cristalización  de  la  cadena 
mediante puentes de hidrógeno. 
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Tirrell y col.201 utilizaron métodos de ADN  recombinante para crear proteínas 
artificiales que se someten a gelificación  reversible en  respuesta a cambios en el 
pH o  la temperatura. Las proteínas están compuestas por dominios en cremallera 
de leucina terminales que flanquean un segmento central flexible formado por un 
polielectrolito  soluble  en  agua.  La  formación  de  agregados  enrollados  de  los 
dominios terminales en soluciones acuosas casi neutras y a temperatura ambiente 
desencadena  la  formación  de  una  red  polimérica  tridimensional,  en  la  que  el 
polielectrolito  retiene  el  solvente  y  evita  la  precipitación  de  la  cadena. 
Aumentando  el  pH  o  la  temperatura  se  disocian  los  agregados  terminales, 
provocando la disolución del hidrogel. Las condiciones suaves de pH y temperatura 
en las que se forma el hidrogel sugieren que estos hidrogeles se podrían aplicar en 
encapsulación o liberación controlada de fármaco y células.  
Otro  tipo de entrecruzamiento por  interacciones proteicas es el  formado por 
las  interacciones  antígeno‐anticuerpo.  Por  ejemplo, Miyata  y  col.202  propusieron 
modificar un hidrogel de poliacrilamida para conferirle  la capacidad de hincharse 
reversiblemente  en  una  solución  tampón  en  respuesta  a  un  antígeno  específico 
(figura  1.III.4).  El  sistema  se  preparó  uniendo  un  antígeno  y  el  anticuerpo 
correspondiente a  la red polimérica; de esta  forma,  la unión antígeno‐anticuerpo 
aumenta  los  entrecruzamientos  del  hidrogel  de  poliacrilamida.  La  unión 
competitiva del antígeno  libre en el medio provoca un cambio en el volumen del 
hidrogel  debido  a  la  rotura  de  estas  reticulaciones  no  covalentes.  Además,  se 
demostró que el hidrogel se comporta con memoria de forma, y que  los cambios 
graduales en la concentración de antígeno pueden inducir una permeación pulsátil 
a través de la red. 
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Figura 1.III.4. Diagrama del mecanismo de hinchamiento de un hidrogel  semi‐
IPN  entrecruzado por  interacciones  antígeno‐anticuerpo  en  respuesta  al  antígeno 
libre. Adaptado de Miyata T. y col.202 
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IV. CARACTERÍSTICAS DE LOS HIDROGELES 
Entre las principales características de los hidrogeles destacan su capacidad de 
hinchamiento y su idoneidad como sistemas de liberación controlada de fármacos. 
Éstas,  junto  con  su  capacidad  de  albergar  fármacos  y  su  mucoadhesividad,  se 
describen en este apartado. 
1. Hinchamiento  
La  propiedad más  característica  de  los  hidrogeles  y  que  los  hace  adecuados 
para cualquiera de sus aplicaciones es su capacidad de hinchamiento. En el estado 
deshidratado, el hidrogel  (xerogel)  tiene una estructura cristalina y cuando entra 
en contacto con un medio acuoso tiende a absorber agua. En la matriz del hidrogel, 
el  contenido  en  agua  aumenta  desde  el  núcleo  hacia  la  superficie,  pudiendo 
distinguirse  tres  regiones:  gomosa  blanda  (principalmente  agua),  gomosa 
relativamente  dura  (hidrogel  y  agua)  y  cristalina  (principalmente  hidrogel).  La 
primera región está altamente hinchada y es mecánicamente débil, esta capa actúa 
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de barrera frente a la difusión del agua restante; a continuación, la segunda región 
de  la matriz  está moderadamente  hinchada  y  es  relativamente  fuerte; mientras 
que la tercera región aún no ha sido alcanzada por el agua y permanece en estado 
cristalino por más tiempo.203  
Cuando  un  hidrogel  se  pone  en  un medio  líquido  se  hincha  o  se  deshincha 
hasta  alcanzar  el  equilibrio,  que  es  el  resultado  del  balance  entre  las  fuerzas 
osmóticas originadas por el agua al entrar en  la red macromolecular y  las fuerzas 
cohesivas‐elásticas  ejercidas  por  las  cadenas  de  polímero  que  se  oponen  a  esa 
expansión.  Cuando  el  hidrogel  está  cargado  también  contribuyen  a  la  presión 
osmótica las interacciones electrostáticas con el medio debidas a los grupos iónicos 
del  polímero.  Esto  es  debido  a  que  el  polímero  cargado  atrae  iones  de  carga 
contraria del medio exterior para que se cumpla la electroneutralidad del sistema, 
lo  que  incrementa  la  presión  osmótica  y  favorece  el  hinchamiento.204,  205  Por  lo 
tanto,  la propiedad de absorción y desorción reversible de  líquido permite que el 
hidrogel alcance un equilibrio de hinchamiento en el que  la presión osmótica sea 
nula;  si  inicialmente  la  presión  es  positiva,  el  hidrogel  absorberá  líquido  y  se 
expandirá, mientras que si la presión es negativa, expulsará fluido y se contraerá. 
La penetración del agua depende de la rapidez de relajación de las cadenas de 
polímero, que está condicionada por distintos  factores como el  tipo de polímero 
(grupos funcionales, carga iónica, carácter hidrófilo), el secado previo del hidrogel, 
el tipo de entrecruzante, la densidad de entrecruzamiento y el tamaño de poro.203  
En  los  hidrogeles  con  grupos  funcionales  ionizables,  la  variación  del  pH  del 
medio  juega un papel  importante en el hinchamiento. Cuando  la variación del pH 
del medio  provoca  que  el  pH  sea  superior  al  pKa  del  grupo  ionizable  aniónico           
(‐COO‐, ‐OPO3‐, ‐OSO3‐, ‐SO3‐, ‐OCS2‐, ‐OPO32‐, ‐PO32‐, ‐PO22‐, ‐SiO22‐) o sea inferior al 
pKb del grupo ionizable catiónico (‐NH3+, ‐NRNH2+, ‐NR2H+, ‐NR3+, ‐S+, ‐P+‐), aumenta 
el  grado  de  ionización,  el  número  de  cargas  fijadas  en  la  red  y  las  repulsiones 
electrostáticas entre  las cadenas. Esto  conlleva un aumento de  la hidrofilia y del 
hinchamiento del hidrogel, a causa del cual aumenta el tamaño de los poros de la 
red polimérica y facilita la migración de las moléculas de fármaco hacia el exterior 
del hidrogel (liberación).206   
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El grado de hinchamiento es directamente proporcional a  la cantidad de agua 
captada.  Experimentalmente  se  puede  determinar  por  una  diferencia  de  pesos, 
según la ecuaciones 1.IV.1 y 1.IV.2 que describen el hinchamiento a tiempo t (Qt) y 
el hinchamiento en equilibrio (Q∞), respectivamente: 
 
 
(1.IV.1) 
 
 
(1.IV.2) 
donde m0 es el peso inicial del hidrogel seco (xerogel), mt es el peso del hidrogel a 
tiempo t y m∞  es el peso del hidrogel en equilibrio. 
El  grado  de  hinchamiento  en  equilibrio  influye  en  la  fuerza  mecánica  del 
hidrogel  y  la  permeabilidad  a  los  solutos.  Aumentando  el  grado  de 
entrecruzamiento se reduce el hinchamiento del hidrogel y el tamaño de poro,  lo 
que  limita  la  movilidad  de  los  fármacos;  por  tanto,  modificando  el  grado  de 
entrecruzamiento se puede controlar la liberación del fármaco. 
1.1. Cinéticas de hinchamiento 
Dado  que  el  hinchamiento  es  la  característica  principal  de  los  hidrogeles,  es 
muy útil conocer  la cinética que rige este comportamiento para mejorar el diseño 
de los sistemas de liberación. Existen distintos modelos matemáticos para describir 
el  hinchamiento  de  los  hidrogeles,  entre  ellos  la  cinética  de  orden  uno  y  la  de 
orden  dos.206  La  cinética  de  orden  uno  puede  describirse mediante  la  siguiente 
ecuación:  
 
 
(1.IV.3) 
O lo que es lo mismo: 
 
 
(1.IV.4) 
donde Qt es el hinchamiento a tiempo t, Q∞ es el hinchamiento en equilibrio y k1 es 
la constante de velocidad de hinchamiento de orden uno. 
ܳݐ =
݉ݐ − ݉0
݉0
ܳ∞ =
݉∞ − ݉0
݉0
ܳݐ
ܳ∞ = 1 − ݁
(−݇1ݐ)
ܳ∞
ܳ∞ − ܳݐ = ݁
݇1ݐ
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Otro  de  los modelos  estudiados  es  la  cinética  de  orden  dos,  que  tiene  en 
cuenta la superficie interior del hidrogel que aún no ha interaccionado con el agua 
a tiempo t pero que se hidratará a medida que pasa el tiempo; esta cinética puede 
calcularse mediante la ecuación de Schott:207  
 
 
(1.IV.5) 
Considerando  k∙Q∞2 = K∞    (constante de velocidad aparente de hinchamiento 
en equilibrio) se expresa: 
 
 
(1.IV.6) 
Por  lo que  representando el  cociente  t/Qt en  función del  tiempo,  se obtiene 
una recta cuya ordenada en el origen es 1/K∞  y cuya pendiente es 1/Q∞. 
1.2. Efecto de sobrehinchamiento 
Este  efecto,  llamado  overshooting  effect  en  inglés,  consiste  en  un 
sobrehinchamiento  inicial  del  hidrogel  seguido  de  una  disminución  del  mismo 
hasta alcanzar el equilibrio  (figura 1.IV.1). Se han descrito distintas explicaciones 
posibles de este efecto. Por ejemplo, Peppas y col.208‐211 y Lee y col.212 propusieron 
que el agua difunde en la red antes de que la cadena se relaje (máximo en la curva 
de hinchamiento), cuando las cadenas se relajan el sistema alcanza el equilibrio y el 
agua que estaba en exceso tiende a abandonar el hidrogel. Otra explicación puede 
ser  que  se  generen  fuerzas  intermoleculares  que  aumenten  el  grado  de 
entrecruzamiento,  pudiendo  establecerse  entrecruzamientos  físicos  adicionales 
por formación de enlaces de hidrógeno213 o por pares iónicos.214 Otra explicación a 
este  fenómeno  se basa en el hecho de que durante  la  formación de  clusters de 
moléculas de agua (aglomerados de moléculas) en la matriz del hidrogel, las celdas 
de hidratación ion‐dipolo se aproximan y se superponen originando una expulsión 
de moléculas de agua debido a compatibilidad termodinámica.215  
 
ݐ
ܳݐ =
1
݇ܳ∞ 2
+ ݐܳ∞
ݐ
ܳݐ =
1
ܭ∞ +
ݐ
ܳ∞
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Figura 1.IV.1. Representación del proceso de sobrehinchamiento de un hidrogel 
2. Liberación modificada 
2.1. Capacidad de albergar fármacos 
Debido  a  la  estructura  tridimensional  de  los  hidrogeles  es  posible  albergar 
fármacos  u  otras moléculas  en  su  interior.  La  incorporación  de  fármacos  puede 
realizarse por dos técnicas:7  
‐ Cargado  posterior  a  la  formación  del  hidrogel:  Tras  la  formación  del 
hidrogel,  el  fármaco  se  carga  por  absorción.  Si  el  hidrogel  es  inerte,  la 
liberación  de  los  fármacos  será  por  difusión  y/o  hinchamiento;  si  el 
hidrogel  tiene  ligandos de unión al  fármaco  se ha de  tener en  cuenta  la 
interacción polímero‐fármaco en su liberación. 
‐ Cargado  in  situ:  Los  fármacos  o  los  conjugados  fármaco‐polímero  se 
mezclan con el polímero antes de  la formación del hidrogel, por  lo que  la 
gelificación  y  la  encapsulación  del  fármaco  se  dan  simultáneamente.  En 
estos  sistemas  la  liberación  de  los  fármacos  puede  ser  por  difusión, 
hinchamiento o por control químico. 
2.2. Mecanismos de liberación desde hidrogeles 
Los hidrogeles, como sistemas de liberación controlada, pueden clasificarse en 
tres  tipos  según  se  trate  de  sistemas  controlados  por  difusión,  hinchamiento  o 
Sobrehinchamiento
Hinchamiento
en equilibrio
Tiempo
Qt
Q∞
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químicamente.  La  figura  1.IV.2  recoge  los  principales  tipos  de  liberación 
controlada. 
 
Figura 1.IV.2. Esquemas de liberación controlada por: a) difusión a partir de un 
sistema reservorio, b) difusión a partir de un sistema matricial, c) hinchamiento, d) 
químicamente por erosión homogénea, e) químicamente por erosión heterogénea 
2.2.1. Liberación controlada por difusión 
Este es el mecanismo de liberación más común en los hidrogeles. La difusión se 
define  como  el movimiento  de moléculas  individuales  desde  la  zona  de mayor 
concentración de soluto a la zona de menor concentración cuando el sistema está 
separado por una membrana polimérica; este  fenómeno de difusión  se  atribuye 
principalmente  al  movimiento  browniano.216  La  difusión  se  puede  describir 
mediante las leyes de Fick. 
En los hidrogeles porosos, cuando el tamaño de los poros es mucho mayor que 
las  dimensiones  moleculares  del  fármaco,  el  coeficiente  de  difusión  está 
relacionado con la porosidad y la tortuosidad del hidrogel.217 En los hidrogeles con 
tamaño de poro similar al tamaño de la molécula y en los no porosos, el coeficiente 
de difusión del fármaco disminuye debido al impedimento estérico causado por las 
cadenas  de  polímero;  en  estos  casos,  el  volumen  disponible  para  la movilidad 
disminuye y la resistencia hidrodinámica aumenta, lo que aumenta la longitud de la 
trayectoria de difusión del fármaco comparado con  los hidrogeles con tamaño de 
poro grande.7  
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Los  sistemas de  liberación que utilizan este  fenómeno pueden clasificarse en 
sistemas reservorio o sistemas matriciales.216  
A. Sistemas reservorio 
En  los  sistemas  de  liberación  tipo  reservorio,  el  fármaco  se  encuentra  en  el 
núcleo rodeado por una membrana polimérica uniforme tipo hidrogel que permite 
la difusión del fármaco a su través.206, 218 Cuando el sistema entra en contacto con 
el agua, ésta difunde y disuelve el  fármaco hasta su concentración de saturación 
(Cs);  entonces,  el  fármaco  difunde  a  través  de  la  membrana  hasta  el  exterior 
debido  al  gradiente  de  concentración  (primera  ley  de  Fick),  disminuyendo  la 
concentración del núcleo. Simultáneamente, el agua sigue disolviendo el  fármaco 
del núcleo de nuevo hasta la Cs. En teoría, la liberación permanece constante en el 
tiempo  siguiendo  una  cinética  de  orden  cero,  y  una  vez  que  el  fármaco  va 
agotándose en el interior la liberación es dependiente de la concentración y sigue 
una cinética de orden uno.216 La representación de este tipo de sistemas se ilustra 
en la figura 1.IV.2 a. 
B. Sistemas matriciales 
En  los  sistemas  de  liberación  matriciales,  el  fármaco  está  disperso 
homogéneamente en la matriz del hidrogel. Cuando el hidrogel se encuentra en un 
medio  acuoso,  el  agua  difunde  a  través  de  la  matriz  hidratándola  desde  la 
superficie al interior, el fármaco se disuelve y sale por difusión al exterior a través 
de la matriz o de los poros.216 La velocidad de liberación del fármaco disminuye con 
el  tiempo  debido,  principalmente,  a  que  el  recorrido  de  difusión  aumenta 
continuamente. Para  sistemas matriciales donde el  fármaco está uniformemente 
disperso en una matriz de geometría plana, la difusión del fármaco se describe por 
la segunda  ley de difusión de Fick o modificaciones de esta ecuación.206 La  figura 
1.IV.2 b ilustra la liberación a partir de un sistema matricial.  
2.2.2. Liberación controlada por hinchamiento 
Estos sistemas consisten en matrices hidrófilas en las que la cesión del principio 
activo está  controlada por  la entrada de moléculas de  solvente que producen el 
hinchamiento  de  la  matriz  polimérica.  En  estos  sistemas  los  fármacos  están 
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disueltos o formando una dispersión en los polímeros en estado cristalino o vítreo. 
Como  se  ha  explicado,  los  hidrogeles  en  hinchamiento  tienen  una  fase  de 
transición del estado cristalino, donde  las moléculas permanecen  inmóviles, a un 
estado  gomoso,  donde  las  moléculas  difunden  rápidamente.  El  proceso  de 
liberación controlado por hinchamiento se representa en la figura 1.IV.2 c. 
En  los sistemas de  liberación controlada por hinchamiento, el parámetro que 
limita  la  relajación  de  las  cadenas  y,  por  tanto,  la  liberación  del  fármaco  es  la 
velocidad  de  hinchamiento;  a  diferencia  de  lo  que  ocurre  en  los  sistemas 
controlados  por difusión, donde  la  velocidad de difusión  es  el  paso  limitante.  El 
número Deborah (De) se usa para comparar estos dos mecanismos de  liberación:            
De  =  λ/t,  donde  λ  es  el  tiempo  para  la  relajación  del  polímero;  si  De>>1  es 
liberación por hinchamiento y De<<1 es liberación por difusión.7 
2.2.3. Liberación controlada químicamente 
Estos sistemas se pueden dividir en dos subclases:7  
A. Sistemas erosionables 
En  ellos  la  liberación  del  fármaco  ocurre  por  la  degradación  (hidrolítica  o 
enzimática)  y/o  disolución  de  la  matriz,  que  exponen  el  fármaco  al  medio  de 
disolución. Existe dos  tipos de erosión, homogénea o heterogénea, dependiendo 
del grado de hidrofobicidad y morfología del polímero; en la erosión homogénea la 
degradación tiene lugar en toda la matriz mientras que en la erosión heterogénea 
la degradación se produce únicamente en la superficie. Cuanto más hidrófilo sea el 
polímero  es más  probable  que  la  erosión  sea  homogénea  debido  a  que  tiene 
capacidad  de  absorber  mayor  cantidad  de  agua;  cuanto  más  cristalino  sea  el 
polímero más heterogénea será la erosión ya que las regiones cristalinas excluyen 
al  agua.  La  figura  1.IV.2  d‐e  representa  la  liberación  de  fármacos  por  erosión 
homogénea y por erosión heterogénea, respectivamente. 
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B. Sistemas con cadenas laterales 
En  estos  sistemas  el  fármaco  está  unido  químicamente  a  las  cadenas 
poliméricas de  la que posteriormente se  libera por rotura hidrolítica o enzimática 
de los enlaces. 
2.3. Modelos matemáticos de cinéticas de liberación 
Los modelos matemáticos permiten determinar  los mecanismos de  liberación 
de un  fármaco desde el hidrogel y  los parámetros que  rigen ese modelo,  lo que 
resulta útil para caracterizar y comparar diferentes perfiles de  liberación, y facilita 
el diseño de nuevas matrices poliméricas como sistemas de liberación modificada. 
Existen varios modelos para representar los perfiles de liberación que relacionan la 
cantidad de fármaco liberado en función del tiempo transcurrido. 
Mediante el ajuste de los datos experimentales de un perfil de liberación a los 
modelos matemáticos,  es  posible  determinar  el mecanismo  (o  combinación  de 
mecanismos) predominante en la cinética de liberación de un fármaco. 
Korsmeyer, Peppas y col.219 desarrollaron un modelo que relaciona la liberación 
del  fármaco  con  el  tiempo  a  través  de  una  ecuación  exponencial  y  es 
especialmente útil cuando se desconoce el mecanismo de liberación o cuando ésta 
ocurre por más de un mecanismo. Este modelo, que se ajusta principalmente al 60‐
70%  de  la  cantidad  de  fármaco  liberada,  se  describe  mediante  la  siguiente 
ecuación: 
 
 
(1.IV.7) 
donde  t es el  tiempo de  liberación, Mt es  la  cantidad de  fármaco  liberada en el 
tiempo t, M∞ es la cantidad total de fármaco liberada o la que se liberaría a tiempo 
infinito (por tanto, Mt/M∞ es la fracción de fármaco liberado a tiempo t), k es una 
constante cinética que depende de  las características estructurales y geométricas 
de  la  matriz  polimérica,  y  n  es  el  exponente  difusional.  La  representación  del 
logaritmo de Mt/M∞ en función del logaritmo de t dará lugar a una línea recta si el 
sistema se ajusta a este modelo. 
ܯݐ
ܯ∞ = ݇ݐ
݊
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El  valor  de  n  es  un  indicador  del mecanismo  de  liberación,  toma  distintos 
valores dependiendo de la geometría de la matriz, pero en general:220‐222  
‐ Valores cercanos a 0.5 (0.43‐0.5, según geometría de la matriz) indican que 
la  liberación  es  por  difusión  de  Fick.  En  este  caso,  el  estudio  se  puede 
continuar aplicando el modelo de Higuchi (liberación proporcional a la raíz 
cuadrada del tiempo).  
‐ Valores cercanos a 1 (0.85‐1, según geometría de la matriz)  indican que la 
liberación  está  controlada  por  procesos  de  relajación  de  las  cadenas  del 
polímero, lo que se denomina transporte “Caso II”. Estos perfiles presentan 
una  liberación constante en el tiempo que se ajusta al modelo cinético de 
orden  cero  cuya  liberación  es  independiente  de  la  cantidad  de  fármaco 
remanente. 
‐ Valores comprendidos entre los dos anteriores (variables según geometría) 
indican que en  la  liberación  influye tanto  la difusión como  la relajación de 
las  cadenas  poliméricas,  y  se  denomina  “Transporte  anómalo”.  En  este 
caso,  se  puede  estudiar  el  perfil  de  liberación  empleando  el  modelo 
cinético de orden uno o mediante el modelo aditivo de Peppas‐Sahlin, que 
indica la contribución de cada proceso al mecanismo global de liberación. 
‐ Valores  superiores  a  1  (0.85‐  1,  según  geometría  de  la matriz)  aparecen 
generalmente  cuando  los  tiempos  de  liberación  son  muy  elevados, 
denominándose “Transporte Super Caso II”.221  
Cuando n toma valores  inferiores a 0.5 (o 0.45, según geometría de  la matriz) 
puede  concluirse que el mecanismo de  liberación es por difusión de  Fick223‐226 o 
difusión casi fickiana227, 228 posiblemente debida a una combinación de mecanismos 
de difusión a  través de  la matriz hinchada y difusión a  través de poros  llenos de 
agua.229  Estos  valores  se  suelen  obtener  en  perfiles  con  efecto  burst,  que 
presentan una liberación inicial muy rápida.230  
Además  de  los modelos matemáticos  descritos,  existen  otros modelos  para 
predecir los perfiles de liberación desde hidrogeles como la cinética de orden uno 
(liberación  proporcional  a  la  cantidad  de  fármaco  remanente  en  la  matriz),  el 
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modelo  de  Hixson‐Crowell  o  de  la  raíz  cúbica  (cuando  la  forma  farmacéutica 
disminuye  proporcionalmente  conservando  la  misma  geometría  inicial),  el  de 
Weibull  (modelo  empírico  sin  fundamento  cinético),  el  de  Baker–Lonsdale 
(liberación  del  fármaco  a  partir  de  una  matriz  esférica)  y  el  de  Hopfenberg 
(liberación por erosión de la superficie de la matriz), principalmente.231‐233  
3. Mucoadhesividad 
La bioadhesión se puede definir como un proceso en el que dos materiales, al 
menos uno de  ellos de naturaleza biológica,  se unen por un periodo de  tiempo 
prolongado debido a la presencia de fuerzas interfaciales; cuando en esta adhesión 
interviene  el mucus  o  la membrana mucosa  se  denomina mucoadhesión.234  La 
mucoadhesividad  está  presente  en  algunos  hidrogeles,  en  función  de  su 
composición  polimérica;  de  hecho,  el  polímero  es  el  que  confiere  dicha 
característica al sistema. 
El estudio de estas propiedades ha permitido el diseño de distintos  sistemas 
para la liberación de fármacos en piel y mucosas (tracto gastrointestinal, vía nasal, 
ocular, bucal, vaginal y rectal) ya que permiten prolongar el tiempo de residencia 
de  dicho  sistema  en  una  determinada  localización,  reteniéndolo  en  un  lugar  de 
acción (acción local) o manteniéndolo en íntimo contacto con el lugar de absorción 
(acción sistémica). 
La mucosa  es  el  tejido  que  reviste  las  paredes  internas  de  los  órganos  que 
están  en  contacto  con  el  exterior  del  cuerpo;  está  compuesta  por  una  capa  de 
tejido conectivo (lámina propia) recubierta por células epiteliales cuya superficie se 
mantiene húmeda, lubricada y protegida de daños físicos y químicos gracias a una 
capa  de  mucus.  Éste  se  compone  de  glicoproteínas  (mucinas),  lípidos,  sales 
inorgánicas y agua  (más del 95% del peso del mucus es agua). La mayoría de  las 
mucinas  están  cargadas  negativamente  debido  a  la  presencia  de  ácido  siálico  y 
éster‐sulfatos que están totalmente ionizados a pH > 2.6.24, 234  
El mecanismo de  la mucoadhesión  se divide generalmente en dos etapas:  la 
etapa de contacto y la etapa de consolidación. La primera etapa se caracteriza por 
el contacto entre el polímero y la membrana mucosa, humectación e hinchamiento 
de  la  formulación  para  permitir  un  contacto  íntimo  con  la  capa  de moco.  En  la 
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etapa de consolidación,  los materiales mucoadhesivos se activan por  la presencia 
de humedad,  lo que plastifica el sistema y permite  la  formación de enlaces entre 
las cadenas.235 
Existen varias teorías para explicar  los mecanismos  implicados en el complejo 
proceso de bioadhesión; estas teorías se describen brevemente a continuación:234, 
236  
‐ Teoría electrónica: esta teoría considera que tanto el material bioadhesivo 
como  el  tejido  presentan  diferente  carga  eléctrica,  lo  que  origina  una 
doble capa eléctrica en  la  interfase entre ambos. En este caso,  las fuerzas 
de atracción electrostática se deben a la transferencia de electrones entre 
las glicoproteínas de la mucina y el polímero.  
‐ Teoría de adsorción: propone que las fuerzas principales que contribuyen a 
la  interacción adhesiva se deben a fuerzas de Van der Waals y enlaces de 
hidrógeno. 
‐ Teoría mecánica: asume que  la adhesión surge del anclaje de un adhesivo 
líquido  sobre  las  irregularidades  superficiales  del  sustrato  rugoso  que 
suponen un aumento del área superficial  disponible para su interacción. 
‐ Teoría de la humectación: esta teoría se aplica principalmente a  líquidos y 
sistemas adhesivos de baja viscosidad. Explica la capacidad bioadhesiva de 
un  polímero  en  función  de  su  coeficiente  de  dispersión  (es  decir,  de  su 
capacidad  para  distribuirse  sobre  la  superficie  biológica)  con  el  fin  de 
desarrollar  contacto  y  uniones  por  interacciones  intermoleculares  y 
tensión interfacial. 
‐ Teoría de la difusión: también conocida como teoría de la interpenetración, 
entiende la bioadhesión como resultado de un gradiente de concentración 
entre  las  moléculas  del  sustrato  biológico  y  las  cadenas  flexibles  del 
polímero hasta desarrollar un enredamiento físico entre ambas. Durante el 
contacto inicial se establecen fuerzas débiles que propician la movilidad de 
las  cadenas poliméricas;  la  segunda etapa  implica  la  interpenetración de 
las  cadenas  de  polímero  en  la  capa  de  mucus,  cuya  profundidad  de 
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penetración depende del coeficiente de difusión, del tiempo de contacto y 
la fuerza adhesiva del polímero. 
‐ Teoría  de  la  fractura:  difiere  de  las  otras  cinco  en  que  ésta  relaciona  la 
fuerza de adhesión  con  la  fuerza  requerida para despegar  las  superficies 
adheridas,  asumiendo  que  la  rotura  ocurre  en  la  interfase  entre  ambas 
superficies;  el  esfuerzo  de  fractura  asociado  al  punto  de  rotura  es 
equivalente a la fuerza de unión bioadhesiva. 
La  unión  entre  el  sistema  bioadhesivo  y  la  mucina  está  determinada  por 
factores relacionados con el polímero, factores ambientales y fisiológicos. Entre los 
factores ambientales destaca el pH,  la  fuerza aplicada, el tiempo de contacto y el 
hinchamiento;  como  factores  fisiológicos  influyen  la  renovación  de  mucina  y 
estados  patológicos.  En  cuanto  a  los  factores  relacionados  con  el  polímero,  se 
encuentran  el  peso  molecular,  longitud  de  la  cadena,  densidad  de 
entrecruzamiento,  disposición  espacial,  flexibilidad,  hidratación,  enlaces  de 
hidrógeno, concentración del polímero, carga y grado de  ionización del polímero. 
La  capacidad  bioadhesiva  del  polímero  aumenta  con  el  peso  molecular  hasta 
ciertos  límites,  ya  que  los  pesos moleculares  altos  impiden  la  interacción  de  los 
grupos del polímero con el sustrato; la flexibilidad del polímero permite una mayor 
interpenetración y enredamiento con la capa mucosa; el entrecruzamiento limita la 
flexibilidad  de  las  cadenas  y  su  hinchamiento,  por  lo  que  a  mayor  grado  de 
entrecruzamiento menor  interpenetración entre el polímero y  la mucina; el grado 
de ionización del polímero guarda relación con el pH del medio, ya que como se ha 
comentado,  las moléculas de mucina  tienen cargas negativas a pH neutro  lo que 
origina fuertes interacciones con polímeros policatiónicos.237 
Un sistema mucoadhesivo  ideal debe cumplir  las siguientes características:235, 
237, 238  
‐ El polímero y sus productos de degradación deben ser biocompatibles, no 
tóxicos ni  irritantes para  la mucosa, ni deben ser absorbibles en el  tracto 
gastrointestinal. 
‐ Debe  formar  preferiblemente  enlaces  no  covalentes  fuertes  con  las 
superficies de las células epiteliales y la mucina. 
‐ Debe adherirse rápidamente y poseer especificidad de sitio. 
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‐ Debe tener capacidad de hincharse y liberar el fármaco. 
‐ No debe interaccionar con el principio activo para que éste pueda liberarse 
y absorberse a través de la superficie de la mucosa. 
‐ No debe descomponerse en el almacenamiento o durante la vida útil de la 
forma de dosificación. 
‐ El coste de polímero no debe ser elevado para que la forma de dosificación 
preparada sea económicamente competitiva. 
Los polímeros mucoadhesivos pueden  clasificarse  atendiendo  a  su origen  en 
sintéticos  y  naturales;  entre  los  polímeros  naturales  se  encuentran  proteínas  y 
polisacáridos  como  HA  y  quitosán,  y  los  polímeros  sintéticos  se  dividen  en 
biodegradables  (poliésteres,  polianhídridos,  poliamidas,  polímeros  fosforilados, 
entre otros) y no biodegradables (derivados de celulosa, siliconas, entre otros).237  
En  el  caso  del  quitosán,  su mucoadhesividad  se  debe  principalmente  a  las 
interacciones  electrostáticas  entre  los  grupos  catiónicos  del  polímero  con  los 
grupos  aniónicos  de  la  mucina;  no  obstante,  se  ha  descrito  la  existencia  de 
interacciones  hidrofóbicas  e  interacciones  no  electrostáticas  que  contribuirían  a 
esa mucoadhesividad.  Respecto  a  estas  últimas,  cuando  los  grupos  amino  están 
desprotonados, el polímero puede  formar puentes de hidrógeno con  la mucina a 
través de  los grupos hidroxilo no  iónicos.24 La  intensidad de  la mucoadhesión de 
este polímero depende de múltiples  factores como el grado de desacetilación, el 
peso  molecular  y  su  concentración;  en  general,  cuanto  mayor  es  el  grado  de 
desacetilación y su peso molecular mayor es la mucoadhesión.239  
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V. APLICACIONES DE LOS HIDROGELES 
Tras  más  de  cincuenta  años  de  investigación  en  este  campo,  desde  1960 
cuando Wichterle y Limm propusieron el primer hidrogel aplicado como  lentes de 
contacto2  hasta  la  actualidad,  los  hidrogeles  se  han  estudiado  ampliamente  en 
distintos campos de la ciencia. Las principales áreas de aplicación de los hidrogeles 
en  el  campo  de  la  biomedicina  y  la  salud  se  pueden  clasificar,  según  algunos 
autores,3  en:  sistemas  de  liberación  de  fármacos,  ingeniería  tisular,  lentes  de 
contacto de hidrogel, apósitos para heridas y productos de higiene. A continuación, 
se ofrece una visión global de dichas áreas en mayor o menor profundidad según 
los temas tratados en el presente trabajo de investigación.  
1.  Sistemas de liberación de fármacos 
La  administración  de  fármacos  en  el  organismo  supone  una  herramienta  de 
indudable utilidad en el tratamiento de innumerables enfermedades; sin embargo, 
no está exenta de riesgos ya que los fármacos pueden ocasionar múltiples efectos 
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secundarios.  Es  por  ello  que  se  hace  necesario  desarrollar  estrategias 
farmacéuticas que mejoren las características de los tratamientos.  
Las formas farmacéuticas de liberación convencional, también llamadas formas 
farmacéuticas  de  liberación  inmediata  (FFLI),  son  preparaciones  en  las  que  la 
liberación de la sustancia o sustancias activas no está deliberadamente modificada 
por  un  diseño  de  formulación  particular  ni  por  un  método  de  fabricación 
especial.240 En las FFLI la administración de una dosis única provoca un aumento de 
concentraciones plasmáticas hasta un valor máximo que a continuación empieza a 
decaer, en función de sus parámetros farmacocinéticos. Para conseguir un efecto 
terapéutico duradero en el caso de las FFLI, es necesario recurrir a dosis múltiples, 
que pueden producir fluctuaciones acusadas en los niveles plasmáticos, situándose 
por debajo o incluso por encima de los niveles terapéuticos, como se muestra en la 
figura 1.V.1.  
Las  formas  farmacéuticas de  liberación modificada  (FFLM) son aquellas en  las 
que  la velocidad y/o el  lugar de  liberación de  la sustancia o sustancias activas es 
diferente  del  de  la  FFLI,  administrada  por  la  misma  vía.240  Las  FFLM,  también 
llamadas de liberación controlada, son una alternativa a los sistemas de liberación 
convencionales para lograr una concentración terapéutica estable en el tiempo sin 
la necesidad de recurrir a administraciones sucesivas (figura 1.V.1) y para obtener 
una liberación dirigida a dianas terapéuticas o lugares específicos. Esta última tiene 
como objetivo evitar o reducir  la presencia del agente terapéutico en el resto del 
organismo,  disminuyendo  de  esta  forma  los  efectos  secundarios.  Por  tanto,  las 
FFLM presentan interesantes ventajas frente a las FFLI, tales como: a) disminución 
de  la  frecuencia de administración del medicamento, mejorando el cumplimiento 
terapéutico del paciente, b) reducción de los efectos secundarios relacionados con 
dosis elevadas, c) disminución de  la  fluctuación de niveles plasmáticos, d) efecto 
terapéutico más uniforme.  
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Figura  1.V.1.  Perfil  general  de  los  niveles  plasmáticos  de  fármaco  tras  la 
administración de dosis múltiples de una FFLI comparado con el perfil obtenido con 
la administración de una FFLM 
En  la  bibliografía  se  describen  innumerables  ejemplos  de  hidrogeles  como 
sistemas  de  liberación  de  fármacos  para  administración  peroral  (bucal  y 
gastrointestinal),  tópica,  transdérmica,  rectal,  vaginal,  oftálmica,  nasal,  ótica  y 
parenteral (subcutánea, intramuscular e intravenosa). A su vez, la mayoría pueden 
tener  efecto  local  o  sistémico,  a  excepción  de  aquellas  que,  por  su  definición, 
implican la actuación del fármaco a uno de estos niveles. 
 
Figura  1.V.2.  Esquema  de  las  principales  vías  de  administración  de  los 
hidrogeles. (sc: subcutánea, im: intramuscular, iv: intravenosa) 
Nivel mínimo tóxico
Nivel mínimo efectivo
Dosificación por FFLI
(dosis múltiple)
Dosificación por FFLM
Tiempo
Concentración
plasmática
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1.1. Administración peroral 
En la administración peroral, la liberación de los fármacos puede ser en la boca 
o  en  el  tracto  gastrointestinal  (estómago,  intestino  delgado  y/o  colon).  Los 
hidrogeles pueden actuar como sistemas de  liberación controlada modulando sus 
propiedades  bioadhesivas  y  de  hinchamiento,  ya  que  la  adhesión  a  una  región 
específica  del  tracto  gastrointestinal  aumenta  el  tiempo  de  permanencia  en  esa 
zona y, por tanto, la concentración de fármaco liberada en ese lugar. Esto se puede 
utilizar para el tratamiento local o para aumentar la absorción sistémica. 
1.1.1. Administración en la cavidad bucal/sublingual 
La administración en  la cavidad bucal tiene una gran variedad de aplicaciones 
en  el  tratamiento  de  afecciones  locales  bucales  y/o  sistémicas,  donde  la  vía 
sublingual  es  la  vía  principal  de  absorción  en  la  cavidad  bucal.  En  el  caso  de 
absorción a nivel sistémico, el fármaco se incorpora a la circulación en la vena cava 
superior, evitando el efecto de primer paso.  
La  administración  bucal  y  sublingual  poseen  ventajas  comunes,  como  fácil 
administración  y/o  eliminación  del  lugar  aplicado  y  adherencia  terapéutica  del 
paciente. Los inconvenientes de esta vía de administración son la pérdida de parte 
del fármaco para la absorción en la cavidad bucal debido a la dilución del mismo en 
la saliva, tiempo de retención bajo y que  la mucosa actúa como una barrera para 
los  fármacos,  especialmente  los  macromoleculares.241  Entre  las  ventajas  en  la 
absorción  a  nivel  sistémico,  destaca  un  inicio  rápido  de  la  acción  farmacológica 
debido  a  la  rápida  absorción  directamente  a  la  circulación  sistémica  (vía  venas 
maxilares y sublinguales) evitando el primer paso por el hígado  (útil en  fármacos 
que  sufren  un  gran  metabolismo  de  primer  paso)  y  la  degradación  ácida  y/o 
enzimática que sufren los fármacos en estómago e intestino, respectivamente.241  
En tratamientos de acción sistémica, se han estudiado hidrogeles en forma de 
ungüentos  para  administración  bucal  de  β‐estradiol  para  la  osteoporosis.242  Un 
ensayo clínico con pacientes con el  síndrome Sjögren demostró  la eficacia de un 
dispositivo basado en un hidrogel no biodegradable para el tratamiento sistémico 
con  pilocarpina  que  queda  retenido  en  el  lugar  de  aplicación  durante  3  horas 
debido a la mucoadhesividad del polímero y al hinchamiento del hidrogel.243  
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 Los  hidrogeles  también  pueden  aplicarse  para  el  tratamiento  local  de 
enfermedades periodontales, estomatitis, infecciones fúngicas y virales y cánceres 
en  la  cavidad  oral,  entre  otras.  Por  ejemplo,  se  han  desarrollado  hidrogeles  de 
quitosán  y  laurocapram  (potenciador  de  la  permeación)  con  celecoxib  para 
prevención del cáncer oral o en el tratamiento de  lesiones en  la mucosa oral, con 
mayor tiempo de retención debido a la mucoadhesividad del polímero y reducción 
de  la  absorción  del  fármaco  a  nivel  sistémico,  permitiendo  un  efecto  local  al 
quedar retenido en la mucosa.244  
Asimismo, se ha estudiado la combinación de diferentes sistemas tecnológicos 
para mejorar  las propiedades de  las formulaciones en distintas vías de aplicación; 
así,  se  han  formulado  hidrogeles  como  vehículo  para  administrar  liposomas,245 
transportadores  lipídicos  nanoestructurados  (NLC),  etc.  Por  ejemplo,  en  la 
formulación de hidrogeles con NLC que contienen miconazol, el sistema polimérico 
mejora las propiedades reológicas aumentando el tiempo de retención y facilita la 
aplicación  tópica  en  la mucosa  bucal, mientras  que  los  NLC  proporcionan  una 
liberación  controlada  del  fármaco  y  aumentan  su  actividad  antifúngica  en  la 
cavidad oral.246  
1.1.2. Administración oral 
La ruta gastrointestinal es  la vía preferida para  la administración de  fármacos 
ya que es más fácil y cómoda para el paciente, por lo que aumenta la adherencia al 
tratamiento. Asimismo, esta vía presenta una amplia superficie para  la absorción 
sistémica de los principios activos. Los hidrogeles que tienen como diana el tracto 
gastrointestinal pueden diseñarse para  la administración  local o  sistémica de  los 
fármacos. 
Existen  distintas  estrategias  para  conseguir  la  liberación  de  fármacos  en 
estómago, como hidrogeles sensibles a pH, mucoadhesivos, sistemas flotantes, etc. 
Por  ejemplo,  para  el  tratamiento  de  las  infecciones  por  Helicobacter  pylori  en 
úlceras pépticas,  se han propuesto hidrogeles  sensibles al pH  (quitosán‐óxido de 
polietileno, semi‐IPN) que liberan antibióticos como amoxicilina y metronidazol en 
el  ambiente  ácido  del  estómago, mientras  que  la  liberación  a  pH  intestinal  es 
significativamente menor.247 Para  la administración de estos fármacos también se 
ha  desarrollado  un  hidrogel  mucoadhesivo  de  quitosán  y  ácido  poliacrílico 
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entrecruzados por  complejación  iónica  con  los  cuales  se modula  la  liberación de 
dichos activos en función de la proporción de quitosán.248  
Otra  de  las  estrategias  para  aumentar  el  tiempo  de  retención  gástrica  es 
desarrollar sistemas flotantes cuya densidad es menor que la del jugo gástrico. Por 
ejemplo, Cavda  y  col.249 desarrollaron un hidrogel  superporoso  a partir de CMC, 
ácido acrílico y acrilamida para  la administración de clorhidrato de ranitidina cuya 
flotación en el medio de disolución demostró ser superior a 18 horas.  
El desarrollo de sistemas dirigidos a liberar el activo terapéutico en el intestino, 
evitando la degradación ácida del estómago, se ha estudiado por muchos autores. 
Dai y col.250 propusieron hidrogeles iónicos en forma de microesferas de N‐succinil 
quitosán y alginato que contienen nifedipino; este fármaco se  libera a pH neutro, 
mientras  que  a  valores  de  pH  inferiores,  como  en  estómago,  la  liberación  es 
mínima.  Como  tratamiento  para  la  enfermedad  inflamatoria  intestinal,  Knipe  y 
col.251  propusieron  un  complejo  sistema  de  microgeles  basados  en  ácido 
metacrílico  y  N‐vinil‐pirrolidona  degradables  enzimáticamente  a  pH  6‐7.5,  que 
contienen en su interior NHs cargados con siARN (ARN interferente pequeño). Los 
microgeles protegen los NHs en el estómago y se degradan en intestino, donde los 
macrófagos endocitan los NHs, y éstos liberan el siARN en el citosol provocando la 
inactivación del TNF‐α, diana terapéutica de este tratamiento.  
La  administración de péptidos  y proteínas en  el  tracto  gastrointestinal  se ha 
investigado  ampliamente,  principalmente  con  objeto de  evitar  la  inactivación de 
proteínas  por  enzimas  digestivas  y  mejorar  su  permeabilidad  intestinal.  Por 
ejemplo, Akiyama y col.252 propusieron un hidrogel con actividad  inhibidora de  la 
proteasa utilizando carbopol (C934P), que es un polímero de ácido poliacrílico con 
efecto  inhibidor  sobre  la  actividad  hidrolítica  de  la  tripsina.  Lowman  y  col.253 
desarrollaron  un  hidrogel  en  forma  de  micropartículas  basado  en  copolímeros 
reticulados  de  ácido  polimetacrílico  modificados  con  cadenas  de  PEG  que 
contenían  insulina.  Las micropartículas  protegen  esta  hormona  polipeptídica  del 
ambiente  ácido  del  estómago  y  la  liberan  en  el  intestino  delgado.  El  ensayo  en 
ratas  demostró  que  los  niveles  de  glucemia  se  redujeron  significativamente 
durante  al  menos  8  horas  debido  a  la  absorción  de  la  insulina  en  el  tracto 
gastrointestinal. 
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Existen  distintas  causas  por  las  que  es  necesario  formular  sistemas  de 
liberación  específicos  de  colon  para  la  administración  de  fármacos,  péptidos  o 
proteínas:  tratamiento de enfermedades  localizadas en el colon  (como cáncer de 
colon), baja permeabilidad en intestino delgado, degradación en el ambiente ácido 
del estómago y por las enzimas del intestino delgado, entre otras.254 
La incapacidad de las enzimas digestivas del tracto gastrointestinal para digerir 
ciertos polisacáridos  junto con  la capacidad de  las enzimas bacterianas del colon 
para degradarlos ha  supuesto  la clave para desarrollar hidrogeles para  liberación 
específica  en  colon.  Estos  hidrogeles  están  compuestos  por  polisacáridos  como 
pectina,255  goma  guar,256,  257  inulina,258  dextrano,259  sulfato  de  condroitina,260 
quitosán261 o alginato,262, 263 entre otros.  
Otra  estrategia  para  la  liberación  en  colon  es  entrecruzar  los  polímeros  con 
enlaces azo, de forma que las azoreductasas bacterianas presentes principalmente 
en colon degraden el enlace y liberen los agentes terapéuticos.264‐267  
También  se  ha  recurrido  a  los  hidrogeles  sensibles  al  pH  para  tratamientos 
específicos  de  colon.  Por  ejemplo,  se  han  propuesto NHs  basados  en  polímeros 
metacrílicos  obtenidos  por polimerización  en microemulsión para  el  tratamiento 
de  cáncer  de  colon  con  5‐fluorouracilo.  Estos  NHs  han  conseguido  una mayor 
citotoxicidad que el fármaco libre para una misma concentración de 5‐fluorouracilo 
y una liberación del antitumoral dependiente de pH (mayor liberación a pH 7‐8 que 
a pH ácido).268  
1.2. Administración sobre la piel: tópica y transdérmica  
La administración de una formulación sobre la piel puede dar lugar a un efecto 
local  (administración tópica) cuando el  fármaco queda retenido en  la misma, con 
una absorción a nivel sistémico despreciable, o un efecto sistémico (administración 
transdérmica) cuando el fármaco penetra a través de los estratos y llega a los vasos 
sanguíneos desde donde accede a la circulación sistémica. 
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1.2.1. Administración tópica 
En  cuanto  a  la  vía  tópica  entendida  como  la  aplicación  de  fármacos 
directamente sobre la piel con actividad local, sin finalidad de efecto sistémico, se 
ha  investigado  el  uso  de  hidrogeles  en  curación  de  heridas  (explicado  en  el 
apartado  “Apósitos  para  heridas”)  y  para  el  tratamiento  con  antibacterianos, 
antifúngicos, corticoides y antiinflamatorios, principalmente. Por ejemplo, para el 
tratamiento tópico de infecciones fúngicas se propuso un hidrogel de carbopol con 
microesponjas  (microesferas  porosas)  conteniendo  fluconazol  de  forma  que  se 
evitan  los  efectos  secundarios  asociados  a  la  vía  oral  (ardor,  irritación  gástrica, 
úlceras gástricas, etc.) y las interacciones con otros fármacos que a menudo se dan 
por esa vía.269 Para el tratamiento antibacteriano son numerosos  los ejemplos de 
hidrogeles aplicados tópicamente, principalmente en la curación de heridas. Vila y 
col.270 propusieron un hidrogel de PVA   entrecruzado  con glutaraldehído para el 
tratamiento tópico antibacteriano con nitrofurazona. Este grupo de investigación271 
también estudió distintos  tipos de hidrogeles  compuestos por  combinaciones de 
PVA con distintos grados de hidrólisis y dextrano entrecruzados por criogelificación 
o  covalentemente mediante  glutaraldehído  para  el  tratamiento  con  sulfadiazina 
argéntica.  Otra  de  las  propuestas  para  liberar  antimicrobianos  fue  el  uso  de 
liposomas  estabilizados  en  su  superficie  por  nanopartículas  de  oro  carboxiladas 
integrados en un hidrogel de acrilamida; este sistema polimérico, que demostró no 
irritar  la  piel  en  ratones, mantiene  la  integridad  estructural  de  los  liposomas  y 
permite  controlar  su  velocidad  de  liberación  mediante  la  variación  de  la 
concentración  de  reticulante.272  Para  el  tratamiento  con  corticoides  también  se 
puede recurrir al uso de liposomas. Kim y col.273 estudiaron hidrogeles de carbopol 
con  liposomas  de  fosfatidilcolina  que  liberan  hidrocortisona;  estos  hidrogeles,  a 
diferencia  de  las  formulaciones  convencionales,  obtuvieron  una  permeabilidad 
percutánea  y unos niveles plasmáticos de  fármaco  significativamente menores  y 
unas concentraciones en piel mayores y constantes durante 8 horas. 
1.2.2. Administración transdérmica  
La  administración  transdérmica  consiste  en  la  aplicación  sobre  la  piel  de  un 
fármaco  que  permea  a  través  de  las  estructuras  cutáneas,  alcanzando  la  zona 
vascularizada y accediendo a la circulación sistémica. Esta vía presenta una serie de 
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ventajas  frente  a  las  vías  convencionales:274‐276 a) evita el efecto de primer paso 
hepático  y  la degradación  a nivel  gastrointestinal, b) es útil  cuando  la  absorción 
intestinal es errática o  incompleta o  cuando está dificultada por  vómitos o mala 
deglución, c) permite  la obtención de niveles terapéuticos constantes de fármaco 
en sangre durante un largo período de tiempo, d) gracias a esto se requiere menor 
frecuencia  de  dosificación  y  se  evitan  los  efectos  secundarios  derivados  de  las 
fluctuaciones en  las concentraciones plasmáticas de  fármacos,  lo que permite  su 
uso  en  principios  activos  con  estrecho  margen  terapéutico,  e)  posibilidad  de 
interrumpir  fácilmente  el  tratamiento  mediante  la  retirada  del  sistema 
transdérmico,  f)  existencia  de  una  amplia  superficie  epidérmica,  f)  mejora  el 
cumplimiento terapéutico ya que supone mayor comodidad para el paciente. 
No  obstante,  la  vía  transdérmica  presenta  inconvenientes  que  limitan  su 
uso:274, 275 a) la piel es una barrera que dificulta la penetración de agentes externos 
a  través  del  estrato  córneo,  b)  esta  vía  está  limitada  a  sustancias 
farmacológicamente potentes, c) el  flujo  transdérmico es  relativamente bajo y  la 
absorción  es  lenta,  d)  no  se  pueden  administrar  fármacos  que  irriten  la  piel  o 
provoquen  reacciones  alérgicas,  e)  la  distribución  de  los  sistemas  enzimáticos 
endógenos  de  la  piel  es  variable  según  la  zona  del  organismo,  lo  que  afecta  al 
metabolismo o biotransformación de los fármacos.  
Para  la  administración  de  fármacos  antiinflamatorios  por  esta  vía  se  han 
estudiado  distintos  tipos  de  hidrogeles.  Por  ejemplo,  se  han  desarrollado 
hidrogeles  de  goma  guar  y  carbopol  para  administración  transdérmica  de 
diclofenaco  sódico.277 Chen  y  col.278 estudiaron hidrogeles de goma  xantana que 
contienen  una  microemulsión  de  etil  oleato,  propilenglicol  y  Tween  80;  ésta 
demostró aumentar la solubilidad del ibuprofeno y su permeabilidad a través de la 
piel; a su vez, el hidrogel aumenta la viscosidad de la microemulsión para mejorar 
su aplicación en la piel.  
Para  el  tratamiento  antihipertensivo  con  clorhidrato  de  prazosina,  se 
ensayaron  hidrogeles  interpenetrados  compuestos  por  alginato  sódico  y  PVA 
entrecruzados con glutaraldehído, con limoneno y cineol como potenciadores de la 
penetración,  demostrando  que  proporcionaban  una  liberación  prolongada  del 
fármaco durante 24 horas; además el sistema demostró no causar  irritación de  la 
piel en ratas.279  
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Para  tratamiento  preventivo  de  la  angina  de  pecho  se  puede  administrar 
nitroglicerina por vía  transdérmica;  con esta  finalidad, Sun y  col.280 desarrollaron 
membranas de PHEMA sobre un soporte de poliéster no tejido. 
Como  se  ha  comentado,  una  de  las  principales  limitaciones  de  esta  vía  de 
administración es  la baja permeabilidad que ofrece el estrato  córneo al paso de 
agentes  externos.  Una  de  las  técnicas  para  aumentar  la  permeabilidad  es  la 
utilización de microagujas (de 25‐2000 µm de longitud) que, aplicadas sobre la piel, 
generan microperforaciones  indoloras  en  la  epidermis  alcanzando  la  dermis.  Se 
han  desarrollado  parches  con  microagujas  basadas  en  hidrogeles  que  pueden 
cargar el  fármaco en  las agujas, en  los parches o en ambos.281 Donnelly y  col.282 
desarrollaron parches con microagujas de hidrogel que una vez  introducidas en  la 
piel se hinchan produciendo un conducto continuo para el paso del fármaco desde 
el  parche  hasta  la  microcirculación  dérmica,  permitiendo  una  administración 
transdérmica prolongada. Este sistema demostró ser biocompatible y no  irritante 
in vitro, fue bien tolerado por voluntarios sanos y se elimina sin dejar restos en  la 
piel. Además,  se  realizaron distintos  ensayos  in  vivo  en  ratas para  comprobar  la 
efectividad de  la administración de distintos compuestos:  insulina, metronidazol y 
albúmina bovina sérica marcada con fluoresceína  isotiocianato, y  los efectos de  la 
combinación de esta técnica con la iontoforesis.   
De  hecho,  otros métodos  para  aumentar  la  permeabilidad  de  la  piel  son  la 
iontoforesis  y  la  electroporación,  que  pueden  combinarse  con  dispositivos  de 
liberación del fármaco basados en hidrogeles. Se han estudiado estas técnicas para 
la  liberación  de  distintos  compuestos  como  la  hormona  liberadora  de 
gonadotropina,283  buprenorfina,284  neostigmina,285  acetato  de  nonivamida 
sódica,286 nicotina287 y enoxacina,288 entre otros. 
1.3. Administración rectal 
La administración de fármacos por vía rectal puede indicarse en el tratamiento 
local  de  afecciones  asociadas  al  recto,  por  ejemplo  en  el  tratamiento  de 
hemorroides,  o  tener  efecto  a  nivel  sistémico  ya  que  una  fracción  del  fármaco 
absorbido en  la parte baja del recto accede directamente a circulación sistémica, 
evitando en parte el metabolismo de primer paso hepático. La desventaja principal 
de esta vía es la incomodidad asociada a la administración. 
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Los  supositorios  convencionales  son  sólidos  a  temperatura  ambiente  y  se 
deshacen o  se  reblandecen a  la  temperatura corporal. El  inconveniente de estos 
supositorios es que los fármacos se liberan de forma incontrolada y pueden migrar 
hacia  el  colon,  originando  una  biodisponibilidad  variable  en  ciertos  fármacos, 
especialmente  aquellos  que  sufren  una  gran  eliminación  de  primer  paso 
hepático.289 
Los hidrogeles pueden resolver el problema de los supositorios convencionales, 
ya que pueden diseñarse para ser bioadhesivos tras su administración rectal. Ryu y 
col.290  aumentaron  la  biodisponibilidad  del  propranolol  (fármaco  con  alto 
metabolismo  de  primer  paso)  añadiendo  polímeros  mucoadhesivos  a  unos 
supositorios que gelificaban por cambio de temperatura. Los polímeros con mejor 
mucoadhesividad de los ensayados fueron el policarbófilo y el alginato sódico; esta 
mayor mucoadhesividad  implica una menor migración de  los  supositorios dentro 
del  recto, mejorando  por  ende  la  biodisponibilidad  del  propranolol. Miyazaki  y 
col.291  propusieron  usar  hidrogeles  de  xiloglucano  para  administración  rectal  de 
indometacina;  este  polímero  tiene  una  temperatura  de  transición  sol‐gel  de  22‐
27ᵒC, por lo que se puede administrar de forma líquida y gelifica dentro del recto. 
Cabe destacar que en los dos ejemplos descritos, el alginato sódico y el xiloglucano 
no produjeron irritación de la mucosa tras la administración rectal, aspecto que se 
debe  tener  en  cuenta  ya  que  algunas  formulaciones  pueden  causar  irritación 
rectal.  En  este  sentido,  Watanabe  y  col.292  prepararon  hidrogeles  con  fibras 
dietéticas solubles en agua, goma xantana y goma garrofín con  la que se obtuvo 
una  reducción de  la  irritación  rectal  comparado  con  los  supositorios basados en 
PEG.  
1.4. Administración vaginal 
La vía vaginal se usa principalmente para tratamiento y prevención de distintas 
enfermedades  locales,  ya que,  a pesar de que  esta  vía posee múltiples  ventajas 
para la administración sistémica, no ha sido muy explorada con este fin debido a la 
especificidad de género y a  las variaciones en el ciclo menstrual (pH, grosor de  la 
pared vaginal, secreciones y actividad enzimática).293  
Una  formulación  ideal para administración vaginal es aquella que cumple una 
serie de requisitos, como: facilidad de aplicación, ausencia de reacciones adversas 
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como irritación de tejidos, distribución uniforme del fármaco en la superficie de la 
vagina, elevado tiempo de retención del fármaco (incluso cuando  la paciente está 
de pie),  compatibilidad  con anticonceptivos, mínima  interferencia en  la actividad 
sexual y que no manche la piel y la ropa.  
Se ha estudiado la aplicación de hidrogeles para el tratamiento y prevención de 
diversas  patologías.  Por  ejemplo,  Almomen  y  col.294  desarrollaron  un  hidrogel 
termosensible mucoadhesivo  basado  en  glicol  quitina  para  la  administración  de 
progesterona, que demostró no causar daños en el tejido epitelial ni alterar la flora 
vaginal  y prevenir  la progresión de  la hiperplasia endometrial  simple a  la atípica 
compleja en ratones. 
Los hidrogeles también se han  investigado en  la prevención de enfermedades 
de  transmisión sexual. Recientemente se ha publicado un estudio de un hidrogel 
que  contiene  un  inhibidor  no  nucleósido  de  la  transcriptasa  inversa  (IQP‐0528) 
para reducir el riesgo de infección por VIH durante el coito. El hidrogel, que puede 
ser  aplicado  vía  vaginal  y/o  rectal,  se  ensayó  vía  vaginal  en  macacos  Rhesus 
demostrando que esta formulación inhibía la actividad viral del VIH y protegía de la 
infección  a  las  células  mononucleares  activadas  humanas  de  sangre  periférica 
cocultivadas ex vivo con los tejidos vaginales de los primates tratados.295, 296  
Como se ha comentado anteriormente,  los hidrogeles se han combinado con 
otros  sistemas  tecnológicos  para mejorar  sus  propiedades,  como  el  caso  de  los 
liposomas. Estos últimos son sistemas adecuados para liberar fármacos con acción 
local,  pero  su  consistencia  líquida  supone  un  importante  problema  cuando  se 
aplican por vía tópica o vaginal. Para aumentar su viscosidad, los liposomas se han 
incorporado en hidrogeles  como  los de ácido poliacrílico  (carbopol) que además 
poseen  capacidad mucoadhesiva.  Por  ejemplo,  se  han  estudiado  hidrogeles  de 
carbopol  con  liposomas  que  contienen  aciclovir  para  el  tratamiento  de  herpes 
genitales.297  
1.5.   Administración oftálmica  
La  administración  oftálmica  supone  un  reto  debido  a  los  mecanismos  de 
protección  fisiológicos,  como  son  el  drenaje  lagrimal,  el  parpadeo  y  la  baja 
permeabilidad de la córnea. Los colirios convencionales contienen fármacos que se 
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eliminan  rápidamente  del  ojo,  causando  una  absorción  limitada  y  baja 
biodisponibilidad  oftálmica,  haciendo  necesaria  una  dosificación  frecuente  para 
alcanzar niveles terapéuticos. Por tanto,  la  investigación en este campo se centra 
en  desarrollar  sistemas  que  aumenten  el  tiempo  de  residencia  ocular  de  los 
fármacos.  Se  han  propuesto  formulaciones  basadas  en  pomadas  y  suspensiones 
que  aumentan  la  retención  en  el  ojo;  no  obstante,  al  ser  sólidos  o  semi‐sólidos 
provocan una sensación molesta tras la administración.216, 289 
Los  hidrogeles  son  una  buena  alternativa  para  administración  ocular  ya  que 
producen  una  menor  sensación  de  raspado  o  arenilla  en  el  ojo;  además,  sus 
propiedades elásticas  les confieren una mayor resistencia al drenaje  lagrimal. Los 
hidrogeles que gelifican  in  situ son especialmente útiles en este caso ya que son 
fácilmente  dosificables  como  líquido  y  permiten  aumentar  el  tiempo  de 
permanencia tras la gelificación. Gupta y col. desarrollaron hidrogeles de quitosán 
y  goma  gelano  transparentes que  aumentan  su  viscosidad  al  ser  aplicados  en el 
ojo,  de  forma  que  prolongan  el  tiempo  de  retención  y  la  liberación  de 
esparfloxacino, disminuyendo  la absorción sistémica del mismo.298 Para reducir  la 
presión intraocular se han estudiado NHs basados en HA modificado que contienen 
liposomas cargados con latanoprost; el sistema polimérico ayuda a retardar de 2 a 
3 veces la liberación del fármaco comparado con los liposomas sin hidrogel.299  
Otra estrategia para aumentar el  tiempo de  retención del hidrogel es  formar 
un depósito. Por ejemplo, Fedorchak y col300 han desarrollado un hidrogel (poli N‐
isopropilacrilamida‐PEG)  que  contiene micropartículas  de  PLGA  con  tartrato  de 
brimonidina. Este sistema se administra en gotas que  forman en  la parte  inferior 
del ojo un gel opaco y estable, el cual permite la liberación del fármaco durante un 
mes.  Esta  formulación,  ensayada  en  conejos,  ha  demostrado  no  ser  irritante  y 
reducir  significativamente  la absorción  sistémica del  fármaco  frente a  los colirios 
convencionales que se aplican diariamente.  
Existen  distintas  formulaciones  oftálmicas  basadas  en  hidrogeles  en  el 
mercado,  las  más  comunes  incluyen  hidroxipropilmetilcelulosa, 
carboximetilcelulosa, PVA, carbopol, polivinilpirrolidona, PEG, dextrano o HA. Por 
ejemplo,  el  Tiacil®  es  un  colirio  de  hidroxipropilmetilcelulosa  con  gentamicina  y 
dexametasona para el tratamiento de infecciones oculares en veterinaria.301  
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1.6.  Administración ótica 
La administración de fármacos por esta vía se realiza mediante la aplicación de 
gotas  óticas,  cuyo  principal  problema  es  su  tiempo  de  retención  en  el  lugar  de 
acción. Lee y col.302 desarrollaron un hidrogel de gelatina que  libera un  factor de 
crecimiento insulínico tipo I recombinante humano (rhIGF‐1) para reducir los daños 
funcionales e histológicos de la pérdida de audición inducida por ruido. 
TriLogic Pharma, LLC. patentaron un hidrogel de poloxámero y goma xantana 
que gelifica  in  situ a  temperatura  corporal  cuando  se administra en una  cavidad 
corporal  y  que  forma  una  barrera  que  evita  la  entrada  de  patógenos.303  Este 
hidrogel,  llamado  TRI‐726,  cargado  con  ketoconazol  y  acetato  de  hidrocortisona 
demostró  efectividad  en  el  tratamiento  de  infección  ótica  por  Malassezia  en 
perros.304 Actualmente se comercializa con el nombre de KETOCORT® OTIC para el 
tratamiento de la otitis externa aguda y crónica en perros y gatos.305 
1.7.  Administración nasal 
La administración de hidrogeles por  la cavidad nasal puede tener como diana 
terapéutica  los  pulmones,  el  cerebro,  la  propia  cavidad  nasal  o  efecto  a  nivel 
sistémico.   
Por ejemplo, se desarrollaron microgeles basados en quitosán modificados con 
Pluronic® F‐108 y PEG, inhalables cuando están secos y que evitan ser captados por 
los macrófagos debido a su gran aumento de tamaño al hincharse en contacto con 
los pulmones. Estos microgeles  se degradan enzimáticamente  (90% degradado a 
los 10 días) y han demostrado in vitro una liberación sostenida del fármaco durante 
20 días.306 
Para  el  tratamiento  de  la  diabetes  tipo  2  por  vía  inhalatoria,  Lee  y  col.307 
desarrollaron  NHs  autoensamblados  de  glicol  quitosán  modificado  con  ácido 
deoxicólico  cargados  con  exenadina‐4  modificada  que  administraron  a  ratones 
diabéticos  tipo  2,  observando  que  se  depositan  en  los  pulmones  produciendo 
efecto hipoglucémico durante 2 días. 
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Chen  y  col.308  estudiaron  hidrogeles  termosensibles  gelificables  in  situ  de 
Pluronic®  F‐127  y  F‐68,  que  retardaban  el  transporte mucociliar  aumentando  el 
tiempo de  residencia en  la  cavidad nasal de  ratas Sprague‐Dawley. Este hidrogel 
intranasal demostró  aumentar  la distribución de  curcumina  a  cerebro,  cerebelo, 
hipocampo y bulbo olfatorio, comparado con la administración intravenosa de una 
solución de curcumina. 
Nochi y col.309 y Kong y col.310 propusieron NHs catiónicos (pululano‐colesterol) 
para  la  vacunación  con  proteínas  antigénicas:  neurotoxina  tipo A de  Clostridium 
Botulinum (Nochi) y proteína de superficie A de Streptococcus pneumoniae (Kong), 
que  inducen  respuesta  inmune antígeno‐anticuerpo en enfermedades  infecciosas 
en  ratones. Ambos  grupos  demostraron  que  este  tratamiento  no  afectaba  a  los 
bulbos olfatorios ni al sistema nervioso central.    
1.8.  Administración parenteral  
1.8.1. Administración subcutánea 
Como  se ha descrito en el apartado  II,  los hidrogeles presentan una  serie de 
propiedades  que  los  hacen  óptimos  para  la  administración  subcutánea,  como  la 
biocompatibilidad,  irritación mínima de tejidos, baja adsorción a proteínas, etc.289, 
311  
ReGel®  (MacroMed,  Inc.)  es un  sistema de  liberación basado  en un hidrogel 
biodegradable  termosensible e  inyectable, apto para  liberación  local  y  sistémica, 
que  solubiliza  y estabiliza  fármacos de baja  solubilidad  y proteínas. Este  sistema 
puede  inyectarse  subcutáneamente,  permitiendo  una  liberación  controlada  de 
fármacos de 1 a 6 semanas. Basándose en dicho sistema, desarrollaron OncoGel® 
(ReGel®  con  paclitaxel)  (Diatos  S.A.,  MacroMed,  Inc.)  que  puede  inyectarse 
directamente  en  tumor  para  el  tratamiento  de  tumores  sólidos  y  está  siendo 
estudiado  en  distintos  tipos  de  tumores  y  en  ensayos  clínicos  en  cáncer  de 
esófago.312‐318  
La  farmacéutica  Endo  (Endo  Pharmaceuticals  Solutions  Inc.)  comercializa 
Supprelin® LA319 y Vantas®,320  implantes subcutáneos compuestos por un hidrogel 
que  actúa  como  reservorio  de  acetato  de  histrelina,  agonista  de  la  hormona 
Capítulo 1. Introducción general 
70 
 
liberadora  de  gonadotropina,  que  produce  la  inhibición  de  la  secreción  de  la 
hormona luteinizante y la disminución de las concentración de testosterona sérica. 
Se trata de un dispositivo no biodegradable que  libera  fármaco durante un año y 
está  indicado como paliativo en el cáncer de próstata avanzado  (Vantas®) y en el 
tratamiento de la pubertad precoz central (Supprelin® LA).  
Uno de  los problemas de  los  implantes subcutáneos es  la reacción de cuerpo 
extraño  que  forma  una  cápsula  de  colágeno  denso  alrededor  del  implante, 
aislándolo del cuerpo. Zhang y col.321 desarrollaron hidrogeles  zwitteriónicos que 
resisten  la  formación de  la  cápsula al menos  tres meses  tras  su  implantación en 
ratones y que promueven  la angiogénesis en  los  tejidos circundantes, por  lo que 
pueden utilizarse como implantes subcutáneos en multitud de indicaciones. 
1.8.2. Administración intramuscular 
En  la  literatura se describen ejemplos de hidrogeles diseñados para ejercer su 
efecto cuando se administran por vía  intramuscular. Por ejemplo, Sacchi y col.322 
desarrollaron  un  hidrogel  de  fibrina  enlazado  covantemente  a  un  factor  de 
crecimiento endotelial vascular recombinante que se libera por escisión enzimática 
del  enlace;  este  sistema  inyectado  intramuscularmente  demostró  mejorar  la 
angiogénesis,  la  perfusión  tisular  y  la  curación  en  ratones  con  isquemia  de  los 
miembros inferiores y en heridas isquémicas. 
Otros  ejemplos  de  hidrogeles  intramusculares  son  los  hidrogeles 
termosensibles  de  poloxámero  gelificables  in  situ  tras  inyección  intramuscular, 
ensayados  en  ratas  para  la  liberación  de  macromoléculas  hidrófilas  (PEG  de 
distintos  pesos  moleculares)323  y  en  conejos  para  liberación  sostenida  de 
piroxicam, obteniendo concentraciones plasmáticas de fármaco durante 4 días.324  
1.8.3. Administración intravenosa 
Los hidrogeles a micro y nano escala han demostrado ser útiles como sistemas 
de  liberación  de  agentes  terapéuticos  en  distintas  enfermedades  debido  a  sus 
propiedades.  Como  ya  se  ha  explicado,  la  porosidad  de  los NHs  permite  cargar 
fármacos,  evitar  una  liberación  temprana  de  éstos,  y  protegerlos  frente  a  la 
degradación ambiental. Además,  los NHs pueden cambiar  ligeramente de  forma, 
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de  esfera  a  elipse  asemejándose  a  los  eritrocitos,  de  forma  que  aumentan  el 
tiempo de circulación en sangre y pueden pasar por microcapilares, o alargándose 
cuando  la velocidad de cizalla es alta,  lo que  reduce  la viscosidad aparente de  la 
sangre.77 
Una  de  las  aplicaciones  más  estudiadas  y  prometedoras  de  los  hidrogeles 
intravenosos  es  la  terapia  antitumoral.  En  el  tratamiento  antitumoral,  los  NHs 
pueden acumularse en el tumor de forma activa o pasiva: modificando la superficie 
para  que  se  dirija  específicamente  a  tumores  o  aprovechando  el  efecto  de 
permeabilidad y retención aumentada (EPR), respectivamente (figura 1.V.3).  
 
Figura  1.V.3.  Concepto  de  terapia  pasiva  y  activa  en  el  tratamiento 
antitumoral. Modificado de Chacko R.T.325  
En  la  terapia antitumoral activa,  los NHs  tienen ciertas características que  los 
dirigen  al  tumor.  Por  ejemplo,  Lu  y  col.326  investigaron  NHs  híbridos  de 
poliacrilamida con nanopartículas de oro, funcionalizados con metotrexato (MTX) o 
ácido  fólico. El ácido  fólico  y el MTX actúan  como  ligandos de  superficie para  la 
dirigirlos a la diana terapéutica, y el MTX y el oro como agentes antitumorales. Los 
ensayos in vitro demostraron alta eficacia antitumoral en células KB, capacidad de 
impedir  la  recuperación  de  las  células  cancerosas  y  de  prolongar  el  tiempo  de 
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circulación de  los NHs  (debido a que  su hidrofilia y pequeño  tamaño  reducen  su 
captación por los macrófagos).  
El glioblastoma es uno de  los tumores cerebrales más  frecuentes y agresivos; 
Baklaushev y col.327 desarrollaron NHs conjugados con anticuerpos monoclonales 
de Cx43  (proteína de membrana)  y BSAT1  (transportador  aniónico  específico de 
cerebro)  para  el  tratamiento  con  cisplatino.  Los  ensayos  en  ratas  con  gliomas 
intracraneales mostraron una reducción significativa del volumen del tumor y una 
supervivencia media de 27 días más que el grupo control. 
Respecto a la terapia antitumoral pasiva, los NHs llegan al tumor por el efecto 
EPR.  Cuando  la  masa  tumoral  es  de  2‐3  mm,  comienza  la  inducción  de  la 
angiogénesis  para  satisfacer  la mayor  demanda  de  oxígeno  y nutrientes para  su 
crecimiento. Esta neovasculatura difiere ampliamente de  la de un tejido sano:  los 
vasos son irregulares, con poros y fenestraciones, la luz es más ancha y el drenaje 
linfático deficiente. Todo ello supone una mayor permeabilidad a los componentes 
plasmáticos  y  su  retención  en  el  tumor  por  un  retorno  venoso  y  aclaramiento 
linfático insuficientes, conocido como efecto EPR.328  
En  la  terapia  antitumoral  pasiva,  la  difusión  de  los NHs  se  limita  a  la  región 
periférica ya que no puede penetrar en el espacio intersticial profundo del tumor. 
Para mejorar  la penetración del  fármaco en  tumores heterogéneos, Yim y  col.329 
idearon un complejo sistema basado en NHs catiónicos degradables cargados con 
paclitaxel, formados por polietilenimina y pululano acetilado y recubiertos por HA. 
El HA (aniónico) mantiene la estabilidad de los NHs en la circulación sanguínea y los 
dirige a la zona tumoral; una vez allí, el exceso de hialuronidasas expresadas en el 
tumor lo degradan, permitiendo actuar las cargas catiónicas de la superficie de los 
NHs, las cuales alteran las membranas celulares y producen necrosis. Esto facilita la 
penetración de  los NHs en  la masa tumoral profunda,  liberando el paclitaxel, que 
produce apoptosis celular.  
Una de las estrategias para aumentar el tiempo de circulación sanguínea, y con 
ello asegurar  la extravasación y  la acumulación pasiva en  tejidos  tumorales, es  la 
reducción  de  la  opsonización  de  los  NHs  por  las  células  del  sistema  retículo 
endotelial  mediante  la  pegilación.  Esta  técnica,  en  la  que  se  funcionaliza  la 
superficie  de  los  NHs  con  PEG,  permite  también  reducir  la  agregación  de  los 
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mismos  y  aumentar  su  estabilidad.330,  331 Por  ejemplo,  Yadav  y  col.332  estudiaron 
nanopartículas  de  PLGA  pegiladas  que  contienen  citarabina,  demostrando 
mediante  ensayos  de  biodistribución  un  aumento  de  las  concentraciones  de 
fármaco en sangre, cerebro y huesos, evitando la captación por el sistema retículo‐
endotelial.  
Otra  aproximación  terapéutica  aprovechando  las  características  de  los 
hidrogeles  es  la  respuesta  a  los  cambios  de  pH,  ya  el  tejido  tumoral  tiene  un 
microambiente extracelular  ligeramente ácido. Por ejemplo, se han diseñado NHs 
IPN de quitosán y PEG que cambian  la carga de su superficie de neutra a positiva 
en  el  ambiente  cercano  al  tumor  (pH  6.0‐6.2),  lo  que  facilita  la  internalización 
celular; en los compartimentos celulares el pH es más ácido (pH 5), lo que facilita la 
liberación del fármaco encapsulado, 5‐fluorouracilo.333  
En  el  caso  de  la  quimioterapia  cerebral,  el  principal  problema  es  la  baja 
biodisponibilidad de los fármacos en este órgano debido a la baja permeabilidad de 
la  barrera  hematoencefálica.  Para mejorar  el  paso  de  los  fármacos  a  través  de 
dicha barrera, se han investigado distintas opciones; por ejemplo, NHs de quitosán 
y  tripolifosfato  sódico  funcionalizados  en  su  superficie  con  Tween  80  para  el 
tratamiento con MTX.334  
2. Ingeniería tisular 
La  ingeniería  tisular  consiste en  la mejora o  sustitución de  tejidos u órganos 
específicos  utilizando  materiales  de  ingeniería  y  estrategias  sintéticas.  Los 
hidrogeles son materiales  interesantes en este campo debido a sus características 
de  biocompatibilidad,  porosidad,  consistencia  blanda,  alto  contenido  en  agua  y 
capacidad de respuesta ante cambios en  las condiciones ambientales, tales como 
el pH,  la temperatura, enzimas y campos eléctricos.335 Estos sistemas poliméricos 
se pueden aplicar como implantes médicos para rellenar espacios, como vehículos 
para la liberación de sustancias bioactivas o como estructuras tridimensionales que 
organizan células y estímulos.  
La biocompatibilidad se considera una propiedad  indispensable para cualquier 
material aplicado; cumpliendo dicha característica, se han desarrollado hidrogeles 
con  polímeros  tanto  naturales  como  sintéticos.  Entre  los  polímeros  naturales 
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usados  se encuentran  la agarosa, alginato, quitosán,  colágeno,  fibrina, gelatina y 
HA;  y  entre  los  sintéticos,  el  óxido  de  polietileno,  PVA,  ácido  poliacrílico, 
poli(fumarato de propileno‐co‐etilenglicol) y polipéptidos sintéticos.3  
Una de las aplicaciones más estudiadas en este campo es el andamiaje celular. 
A este respecto, la encapsulación de células en hidrogeles biodegradables permite 
su uso en ingeniería tisular debido a su facilidad de manejo, a su estado altamente 
hidratado  que  se  asemeja  al  ambiente  tisular  y  que  permite  el  crecimiento  de 
células  y  tejidos,  y  a  la  capacidad  de  formarse  y  degradarse  en  el  interior  del 
organismo.  Existen  dos  estrategias  para  integrar  las  células  en  el  soporte:  a) 
sembrar las células sobre el material poroso ya formado o b) encapsular las células 
durante  la  formación  del  sistema  de  andamiaje  celular.  Para  la  primera  opción 
pueden utilizarse mayor variedad de solventes y reactivos siempre que el producto 
final sea citocompatible; en cambio, si  la encapsulación celular es simultánea a  la 
formación del hidrogel, el proceso de formación debe darse en condiciones suaves 
y  que  permitan  la  viabilidad  celular,  lo  que  limita  el  número  de  materiales 
adecuados para tal  fin. Cabe destacar  también que  los productos derivados de  la 
degradación del hidrogel no deben afectar a las células encapsuladas.336 
La regeneración tisular mediada por la implantación de células encapsuladas en 
un andamiaje adecuado supone que, tras  la formación del hidrogel, su estructura 
porosa debe permitir la difusión de las nuevas moléculas que formarán parte de la 
matriz  extracelular. Por  este motivo,  la degradación del hidrogel  y  la  síntesis  de 
esta  matriz  deben  producirse  coordinadamente  para  permitir  el  desarrollo  del 
tejido macroscópico. 
La  facultad  de  controlar  la  estructura  del  hidrogel  permite  modificar  las 
características  relevantes  en  el  diseño  del  andamiaje  como  el  hinchamiento,  las 
propiedades  mecánicas,  la  difusión  y  la  degradación.  Estas  propiedades  están 
estrechamente  relacionadas  con  el  grado  de  reticulación  del  polímero,  ya  que 
cuanto mayor es  la densidad de entrecruzamiento mayor es  la  fuerza mecánica y 
menor  es  el  hinchamiento  y  el  tamaño  de  poro.  Este  último  parámetro  es  la 
medida de la distancia entre puntos de entrecruzamiento y es determinante en las 
propiedades  difusivas  del  hidrogel  y  la  capacidad  de  retención  de  células.  El 
tamaño de poro es, generalmente, menor que las dimensiones celulares por lo que 
permite la encapsulación y retención de las células. Asimismo, controla la difusión 
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de los nutrientes y otras moléculas de señalización biológica (por ejemplo, factores 
de crecimiento) entre el medio ambiente y  las células, y controla  la difusión hacia 
el  exterior  de moléculas  específicas  secretadas  por  las  células. De  hecho,  varios 
estudios  han  demostrado  que  la  estructura  del  hidrogel  influye 
determinantemente  en  la  distribución  de  las moléculas de  la matriz  extracelular 
sintetizadas  durante  la  regeneración  tisular  y,  por  tanto,  en  el  desarrollo 
tridimensional macroscópico del tejido.337, 338  
Se  han  encapsulado  distintos  tipos  de  células  en  hidrogeles  biodegradables 
para una amplia variedad de aplicaciones en este campo, siendo las más comunes 
la  ingeniería  tisular  de  cartílago  y  hueso.  Entre  los  distintos  tipos  de  células 
encapsuladas  se  encuentran  condrocitos,  osteoblastos,  cardiomiocitos, 
hepatocitos,  fibroblastos,  células  estromales  de  la  médula  ósea,  células 
endoteliales  y  células  embrionarias,  entre  otras.  Para  tal  fin  se  han  utilizado 
estrategias de entrecruzamiento covalente o  físico para distintos polímeros como 
quitosán,339  alginato‐co‐gelatina,340  HA,341  sulfato  de  condroitina,342  análogos 
sintéticos de la matriz extracelular,343, 344 fibrinógeno pegilado,345 polipéptidos tipo 
elastina346, 347 y copolímeros basados en PEG,348 entre otros.    
A parte del andamiaje  celular,  los hidrogeles  se han utilizado en multitud de 
aplicaciones  dentro  del  campo  de  la  ingeniería  tisular,  como:  membranas  de 
biosensores,349  prótesis  de  músculos  u  órganos,350‐352  prótesis  mamarias353,  354 
(aunque su uso se ha restringido debido a complicaciones derivadas su rotura),355, 
356  en  piel  artificial,357  pinzas  robóticas,358  estabilización  de  implantes  óseos  y 
promoción  de  la  neoformación  ósea,359  en  la  superficie  interna  de  las  arterias 
lesionadas  para  reducir  la  trombosis  y  el  engrosamiento  de  la  íntima,360  en 
catéteres  para  aumentar  su  hemocompatibilidad  y  reducir  la  colonización 
bacteriana,361  como  músculos  artificiales  capaces  de  convertir  los  estímulos 
electroquímicos  en mecánica  de  trabajo  (contracción  y  relajación  reversibles),362 
etcétera. Todas estas aplicaciones, desarrolladas en mayor o menor medida en  la 
actualidad, son un claro ejemplo del potencial uso de los hidrogeles en este campo 
de la ciencia. 
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3. Apósitos para heridas  
Las heridas se definen como una alteración  física en  la  integridad estructural, 
morfológica  y  anatómica  del  tejido  cutáneo,  resultado  de  un  trauma  o  de 
condiciones médicas o  fisiológicas.35  Las heridas  se pueden  clasificar, en  función 
del número de capas de la piel y en el área de la piel afectada, como superficiales 
(si  sólo  la  epidermis  está  involucrada),  de  espesor  parcial  (si  la  epidermis  y  las 
capas  dérmicas más  profundas  se  ven  afectadas)  y  de  espesor  total  (cuando  la 
grasa subcutánea y el tejido más profundo se ha dañado).363  
En el proceso de cicatrización de heridas se distinguen tres fases: inflamatoria, 
proliferativa  y  de  remodelación.  Cuando  se  produce  una  lesión  en  la  piel,  la 
vasodilatación y el sangrado provocan el arrastre de potenciales patógenos y tejido 
dañado,  la  llegada de  células del  sistema  inmune,  la  agregación plaquetaria  y  la 
formación de  coágulos.  La  fase  inflamatoria  se  inicia por  la acción de  las  células 
inflamatorias estimuladas por las plaquetas y las células parenquimales muertas; a 
las 6‐24 horas tras el daño, los neutrófilos fagocitan patógenos y tejido dañado no 
eliminados por el sangrado inicial; tras 48‐96 horas los macrófagos migran a la zona 
afectada realizando fagocitosis y secretando factores de crecimiento y citoquinas, 
cuya función es esencial en el proceso global de cicatrización. Solapada con el final 
de  la  fase  inflamatoria,  se  inicia  la  fase  proliferativa,  caracterizada  por  la 
angiogénesis  y  la migración  de  fibroblastos  que  producen  colágeno  tipo  I  y  III, 
constituyendo  una  matriz  extracelular  provisional  junto  con  fibronectina  y  HA 
(tejido  de  granulación).  Esta  matriz  permite  a  los  miofibroblastos  realizar  la 
contracción de  la herida permitiendo  reducir  su  tamaño  y aproximar  los bordes, 
mientras  las  células  epiteliales  se  desplazan  sobre  la  herida,  cubriéndola. 
Finalmente,  en  la  fase  de  remodelación  se  produce  la  formación  de  una  costra 
debido  a  que  la  síntesis  de  colágeno  excede  la  degradación  del  mismo;  las 
metaloproteinasas  de  la matriz,  como  las  colagenasas,  degradan  el  colágeno  y 
marcan el fin de la formación de la costra.35  
La  cicatrización  de  heridas  puede  ser  obstaculizada  por  varios  factores  tales 
como desecación, infección o presencia bacteriana anormal, maceración, necrosis, 
presión, trauma y edema.3 Se ha demostrado que  la curación de  la herida es más 
efectiva cuando se aplican apósitos que la mantienen húmeda, ya que la humedad 
proporciona una baja tensión de oxígeno que facilita la cicatrización (el crecimiento 
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óptimo de  los queratinocitos  se da  a bajas presiones de oxígeno).364 Además,  la 
humedad  permite  la  disolución  de  agentes  antimicrobianos  y  factores  de 
crecimiento que evitan  la  infección y mejorar  la cicatrización, respectivamente.365 
Los  apósitos  deben  ser  biocompatibles,  sin  ocasionar  reacciones  alérgicas  o 
inmunitarias y tener una mínima adhesión a  la herida, ya que  los apósitos “secos”  
como  las gasas convencionales, se quedan  integrados durante  la  formación de  la 
costra con el consiguiente daño en la epidermis recién formada al retirarlos.  
En resumen, un apósito “ideal” debe absorber el exceso de exudado y toxinas, 
mantener una buena humedad entre la herida y el apósito, preservar la herida de 
fuentes  externas  de  infección,  prevenir  el  exceso  de  calor,  tener  una  adecuada 
permeabilidad a  los gases,  ser  suministrado  completamente estéril  y  ser  fácil de 
quitar sin causar mayor traumatismo en la herida.366  
Los  hidrogeles  pueden  absorber  y  retener  el  exudado  contaminado  en  su 
interior a través de la expansión de cadenas de polímero reticulado favoreciendo el 
aislamiento  de  bacterias,  detritos  y  moléculas  de  olor  en  el  líquido.  Su  alto 
contenido  de  agua  permite mantener  la  humedad  en  la  herida,  favoreciendo  la 
transmisión  de  vapor  y  el  oxígeno  necesario  a  las  heridas  y  el  desbridamiento 
autolítico (que facilita la eliminación del tejido muerto). 
Se  han  comercializado  varios  hidrogeles  para  el  tratamiento  de  heridas, 
Granugel®367  (ConvaTec)  formado  por  pectina,  CMC  y  propilenglicol,  Intrasite 
Gel®368 (Smith & Nephew) compuesto por CMC modificada y propilenglicol, Purilon 
Gel®369 (Coloplast) de CMC sódica, etc.  
También se puede combinar  la acción de  los hidrogeles con otros materiales; 
por ejemplo, Shah y col.370 propusieron un material combinado de gasa de algodón 
u otro  tipo de  fibra,  impregnado  con hidrogeles  termoplásticos  (combinación de 
polímeros  hidrófilos  e  hidrófobos).  De  esta  forma  los  hidrogeles  absorben  el 
exudado  y  se hinchan, dando una  consistencia  viscosa al apósito  y evitando que 
quede pegado a la herida y produzca daños al retirarlo. 
Para  evitar  la  infección  de  las heridas,  una  estrategia  es desarrollar  apósitos 
que  contengan agentes antimicrobianos. Así,  se han propuesto apósitos basados 
en NHs de PVA que contienen clusters de plata (con actividad antibacteriana frente 
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a Gram positivos y Gram negativos), usando como soporte para el apósito un tejido 
de  algodón.  Dichos  apósitos  demostraron  acelerar  el  proceso  de  cicatrización  y 
minimizar  la  formación de cicatrices en ratones con heridas en  la piel de espesor 
total.371    
El quitosán es un polímero natural ampliamente estudiado en cicatrización de 
heridas por  incisión o por quemadura,  sólo o  como  constituyente de hidrogeles, 
que ha demostrado mejorar el proceso de cicatrización interviniendo en todas sus 
fases.  La  información  sobre  este  tema  es  ingente,  destacando  las  siguientes 
características:  estimula  moderadamente  la  respuesta  immune  para  el 
reclutamiento  de  neutrófilos  y  macrófagos,  lo  que  favorece  la  eliminación  de 
cuerpos  extraños  y  patógenos  y  la  producción  de  citoquinas;35  el  carboximetil 
quitosán  promueve  la  proliferación  de  fibroblastos  de  piel  normal  e  inhibe  la 
proliferación  de  fibroblastos  de  queloides.372  El  quitosán  con  alto  grado  de 
desacetilación  estimula  la  mitogénesis  de  queratinocitos  y  la  proliferación  de 
fibroblastos  en  presencia  de  factores  de  crecimiento  séricos  (se  cree  que  el 
quitosán  potencia  la  acción  o  estimula  la  liberación  de  estos  factores  de 
crecimiento).373  Además,  el  quitosán  con  alto  grado  de  desacetilación  reduce  la 
formación de cicatrices debido a  la  inhibición de  la contracción de  las estructuras 
de  colágeno  secretado  por  los  fibroblastos,  desnaturalización  del  colágeno  y 
formación de complejos policatiónico‐polianiónico con dicha proteína.374, 375 
A  continuación  se  comentan  algunos  ejemplos  de  hidrogeles  de  quitosán 
estudiados  para  la  cicatrización  de  heridas.  Hidrogeles  de  quitosán  con 
nanopartículas de óxido de zinc demostraron mejorar  la cicatrización, el depósito 
de colágeno y acelerar  la reepitelización en ratas Sprague−Dawley con heridas de 
espesor  parcial.376  Hidrogeles  de  dextrano  oxidado  y  N‐carboxietil‐quitosán 
gelificables  in  situ  a  temperatura  y  pH  fisiológicos  en  los  que  se  encapsuló 
fibroblastos  de  ratón  con  una  supervivencia  celular  del  95%  a  los  3  días;  éstos 
hidrogeles  (sin  células)  se ensayaron en  ratones BALB/cJ  con heridas de espesor 
total  demostrando  que  aceleraban  el  proceso  de  cicatrización.377  Hidrogeles  de 
carboximetil quitosán y gelatina ensayados en  ratas Sprague−Dawley con heridas 
de  espesor  total,  demostraron  que  favorecen  la  proliferación  celular,  la 
neovascularización,  la  formación  de  un  tejido  de  granulación  más  grueso  y  la 
aceleración  del  cierre  de  la  herida.378  Hidrogeles  de  quitosán  sometido  a 
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tratamiento  térmico  por  autoclave  que  han  demostrado  in  vitro  aumentar  la 
proliferación  y  la migración  de  fibroblastos  de  prepucio  fetal  humano  e  in  vivo 
acelerar la cicatrización de úlceras por presión en ratones C57BL/6NHsd, justificado 
por  la  reducción  de  marcadores  inflamatorios  y  aumento  de  parámetros  de 
reepitelización.379  
4. Lentes de contacto 
Las  lentes  de  contacto  se  pueden  dividir  en  “duras”  o  “blandas”  según  su 
composición.  Las  lentes  “blandas”  están  compuestas  de  hidrogeles  o  de 
elastómeros basados en silicona.380 Como ya se ha comentado, en 1960, Wichterle 
y  Lim2  fueron  los primeros en describir el uso de un hidrogel basado en PHEMA 
como un material  sintético biocompatible  para  lentes de  contacto. Para que  los 
hidrogeles  puedan  usarse  como  lentes  de  contacto  deben  cumplir  una  serie  de 
requisitos:  biocompatibilidad,  transmitancia  luminosa  mínima  del  95%,  índice 
refractivo  entre  1.372‐1.381,  suficiente  permeabilidad  al  oxígeno  y  al  agua, 
humectabilidad, estabilidad y ciertas propiedades mecánicas como elasticidad.3  
Las  lentes  de  contacto  pueden  aplicarse  para  corregir  problemas  de  visión, 
como  sistemas  de  liberación  de  fármacos381,  382  y  estéticamente  para modificar 
aparentemente  el  color  del  iris.  Asimismo,  se  pueden  añadir  agentes 
antimicrobianos a  las  lentes de contacto durante su  formación para hacerlas más 
resistentes a la colonización bacteriana.3  
Respecto  a  la  modificación  del  color  del  iris,  se  han  patentado  distintos 
métodos para desarrollar  lentes de  contacto para  estética. Wichterle383 propuso 
incorporar el agente coloreado entre dos láminas transparentes de hidrogel unidas 
por polimerización de una mezcla de monómeros hidrófilos. Neefe384 patentó otro 
método en el que se usan pequeñas partículas que provocan la refracción de la luz 
embebidas en el interior de una matriz de hidrogel transparente. La ventaja de este 
tipo de  lentes es que gracias a  la  refracción de  la  luz, permiten dar  la  imagen de 
ojos claros a  los ojos oscuros, a diferencia de  lo que ocurre con  las  lentes teñidas 
de  colores  claros,  que  no  consiguen  cubrir  el  color  oscuro  del  iris.  Estas  lentes 
pueden  corregir  los  defectos  visuales  a  la  vez  que modifican  aparentemente  el 
color del iris. 
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Uno de  los problemas de  las  lentes de contacto blandas en general es  la baja 
permeabilidad a los gases, lo que provoca privación de oxígeno en la córnea. En los 
hidrogeles  convencionales,  la  permeabilidad  al  oxígeno  depende  principalmente 
del grado de hinchamiento en equilibrio ya que el oxígeno tiene mayor capacidad 
para difundir a través del agua que a través del hidrogel. Actualmente, las lentes de 
hidrogel  de  silicona  son  las más  prevalentes  en  el mercado  ya  que  poseen  alta 
permeabilidad de oxígeno y proporcionan un ajuste mejor y más cómodo.3 Bauman 
y  col.385  han  desarrollado  un método  de  fabricación  de  lentes  de  contacto  de 
hidrogel de silicona con una superficie nanotexturizada que imita la superficie de la 
córnea humana para mejorar la comodidad en su uso.   
5. Productos de higiene 
En  la década de 1980,  se empezaron a desarrollar  industrialmente polímeros 
superabsorbentes  (PSA) en  la agricultura y en  la  industria del pañal. Los PSA  son 
hidrogeles  ligeramente  entrecruzados  que  pueden  absorber  cantidades 
significativas  de medios  acuosos  (hasta  2000  g/g).  En  sus  inicios,  empezaron  a 
producirse  en  Japón  y  EE.UU.  para  actuar  como  absorbentes  en  compresas 
femeninas,  cuya  composición  representativa  era  almidón  y  poliacrilato 
entrecruzados.386, 387 Se descubrió que este tipo de compuestos podían reemplazar 
a los materiales esponjosos que se venían usando hasta el momento en productos 
de  higiene,  y  su  uso  en  pañales  y  compresas  se  consideró  costo‐efectivo.  En  la 
actualidad,  los hidrogeles superabsorbentes, principalmente  los basados en ácido 
acrílico y acrilamida, se usan extensamente en productos de higiene para absorber 
fluidos, ya que permiten mantener la piel sin humedades, promoviendo la salud de 
la  piel  y  previniendo  la  dermatitis  del  pañal  y  la  colonización  bacteriana.388 
Teniendo  en  cuenta  la  cantidad  de  pañales  (tanto  de  niños  como  de  adultos), 
compresas y empapadores que se consumen, es importante considerar el impacto 
medioambiental  de  estos  productos  desechables.  En  este  aspecto,  se  han 
propuesto  hidrogeles  basados  en  celulosa388  o  almidón389  totalmente 
biodegradables.  Por  ejemplo,  hidrogeles  de  CMC  sódica  e  hidroxietilcelulosa 
entrecruzada con divinil sulfona, cuya capacidad de retención de agua, estudiada 
en ensayos de centrifugación, aumenta con el aumento de  la porosidad que, a su 
vez,  se modifica  según  el  proceso  de  desecación.  La mejora  en  la  absorción  y 
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retención de agua se debe en parte a un efecto de capilaridad entre las estructuras 
microporosas de la red.390 
Pampers  (Procter  &  Gamble)  y  Huggies  (Kimberly‐Clark),  las  dos marcas  de 
pañales desechables más utilizados mundialmente, han centrado sus esfuerzos en 
la mejora de  la producción y  la  ingeniería de  los PSA con propiedades mejoradas: 
mayor  absorción  bajo  carga  (medida  de  la  capacidad  de  un  PSA  para  absorber 
fluido bajo una presión  aplicada)  y niveles menores de monómeros  residuales  y 
fracciones solubles.3 
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I. INTRODUCCIÓN 
La vía oral es la más utilizada para  la administración de fármacos debido a sus 
múltiples ventajas, entre ellas la comodidad y seguridad para el paciente. El tracto 
gastrointestinal presenta superficies de absorción y tiempos de residencia variables 
junto con un amplio rango de valores de pH, lo que supone un reto para el desarrollo 
de formas farmacéuticas pero a su vez permite diseñar estrategias para controlar la 
liberación de los agentes terapéuticos. 
El tracto gastrointestinal se divide en tres tramos bien diferenciados morfológica 
y funcionalmente: el estómago, el intestino delgado y el intestino grueso. El tiempo 
de residencia en cada tramo, así como los valores de pH, dependen en gran medida 
de  la presencia o no de alimentos, entre otros  factores. La  figura 2.I.1 recoge  los 
valores de pH y tiempo de residencia en el tracto gastrointestinal; no obstante, estos 
datos  no  deben  asumirse  estrictamente  ya  que  los  valores  son  relativamente 
variables según la bibliografía consultada.1  
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Figura 2.I.1. Características del tracto gastrointestinal: pH y tiempo de residencia. 
Modificado de Cook M.T  y col.2  
El estudio de los factores que influyen en la absorción de los fármacos permite 
crear estrategias para mejorar la absorción y, por tanto, la biodisponibilidad de los 
mismos. Mediante la aplicación de la primera ley de Fick de difusión a la membrana 
intestinal, J = Peff ∙ C, se deduce que el transporte del fármaco a través del intestino 
(J: cantidad que difunde por unidad de área y tiempo) es directamente proporcional 
a la permeabilidad efectiva del fármaco (Peff) y a la concentración de éste en el lumen 
intestinal. Esta última, en caso de que el fármaco se administre en una forma sólida, 
depende de la solubilidad y de la velocidad de liberación y disolución desde la forma 
farmacéutica. De ello se deduce pues, que el  transporte del  fármaco a  través del 
intestino es directamente proporcional a la Peff y a la solubilidad de éste en el lumen 
intestinal  (Cs).1  La  cantidad  total  de  fármaco  absorbida  depende  de  estos  dos 
factores mencionados (Peff y Cs) y del tiempo de permanencia del activo en el lugar 
de absorción.  
Atendiendo a dichas propiedades, en 1995 Amidon y col.3 propusieron el Sistema 
de Clasificación Biofarmacéutico (BCS) que clasifica los fármacos en cuatro grupos, 
esquematizados en la tabla 2.I.1. 
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Tabla 2.I.1. Clasificación de los fármacos según el BCS 
Para fármacos clase I, en  los que la solubilidad y la permeabilidad son altas, el 
vaciado gástrico es el paso  limitante en  la absorción. En  los fármacos clase  II, con 
baja solubilidad y alta permeabilidad, la solubilidad y la velocidad de disolución serán 
los  procesos  limitantes  para  la  absorción.  Para  los  fármacos  clase  III,  con  baja 
permeabilidad, ésta es el paso limitante. Por último, en los fármacos clase IV, que 
tienen  solubilidad  y  permeabilidad  bajas,  el  proceso  limitante  será  uno  u  otro 
dependiendo  del  caso.  Como  se  ha  comentado,  es  importante  conocer  estas 
características de los fármacos a la hora de diseñar las formas farmacéuticas que los 
contengan.  Por  ejemplo,  para  los  fármacos  clase  I  y  clase  II,  las  FFLM  pueden 
controlar  la  velocidad  de  liberación  del  activo  y,  por  consiguiente,  su 
biodisponibilidad. 
Un  fármaco se puede considerar de alta solubilidad cuando  la dosis más alta 
empleada es soluble en 250 ml a pH entre 1 y 6.8, según  la Agencia Europea del 
Medicamento (EMA),4 o a pH entre 1 y 7.5, según la Administración de Alimentos y 
Medicamentos de EE.UU. (FDA)5 a 37ᵒC.  Se requiere un estudio en, al menos, tres 
tampones en este rango de pH (preferiblemente a pH 1.2, 4.5 y 6.8) y es necesario 
que  los ensayos se hagan repetidamente para cada condición de pH.4 Uno de  los 
parámetros adimensionales propuestos por el BCS para caracterizar un fármaco es 
el número de dosis (Do). El número de dosis es la relación entre la concentración del 
fármaco en el lumen intestinal y la solubilidad del fármaco (ecuación 2.I.1). 
 
 
 
(2.I.1) 
donde D  es  la dosis  del  fármaco, 250  es  el  volumen de  agua  en ml  con que  se 
administra la dosis al paciente (usualmente un vaso de agua) y Cs es  la solubilidad 
del fármaco. 
  Alta solubilidad  Baja solubilidad 
Alta permeabilidad  Clase I  Clase II 
Baja permeabilidad Clase III  Clase IV 
ܦ݋ =
ܦ 250ൗ
ܥݏ
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La  permeabilidad  efectiva  (Peff)  es  la  capacidad  de  la mucosa  intestinal  para 
permitir que las moléculas de una sustancia la atraviesen. Un fármaco se considera 
de alta permeabilidad cuando  su grado de absorción  (fracción oral absorbida) es 
igual o mayor al 85% según  la EMA4 o al 90% según  la FDA.5 La determinación de 
esta propiedad se puede realizar por estudios de balance de masas o comparación 
con una dosis intravenosa de referencia.5 No obstante, existen métodos alternativos 
igualmente válidos, como métodos de perfusión  in  vivo en humanos, métodos  in 
vivo,  in situ e  in vitro en animales o el modelo  in vitro a través de monocapas de 
células  epiteliales  cultivadas.  Con  estos métodos  se  clasifica  un  fármaco  como 
altamente  permeable  cuando  su  permeabilidad  es  igual  o mayor  que  la  de  un 
estándar interno con alta permeabilidad. La FDA sugiere una lista de fármacos que 
pueden ser usados como modelo;5 entre ellos se encuentra el metoprolol, que ha 
sido  ampliamente  usado  como  referencia  para  clasificar  los  fármacos  según  su 
permeabilidad.6  
Quimioterapia oral 
Actualmente  la vía  intravenosa es  la más empleada para  la administración de 
agentes  antitumorales;  no  obstante,  la  quimioterapia  oral  es  una  alternativa 
prometedora y uno de los grandes retos del tratamiento antitumoral, aunque sólo 
está  disponible  para  un  limitado  número  de  fármacos.  A  diferencia  de  la 
administración  intravenosa, que produce  concentraciones  sistémicas altas  tras  la 
administración  y  concentraciones  por  debajo  del  umbral  terapéutico  al  final  del 
intervalo  de  dosificación,  la  quimioterapia  oral  puede  proporcionar  a  las  células 
tumorales una exposición sostenida con concentraciones de fármaco más bajas, lo 
que implica menores efectos adversos y, en muchos fármacos, una mayor eficacia. 
De hecho,  se  sabe que generalmente el efecto  terapéutico es mayor  cuando  las 
células  cancerosas  están  expuestas  durante  largo  periodo  de  tiempo  a  bajas 
concentraciones de fármaco que cuando el fármaco se administra de forma pulsátil 
a altas dosis.7 La quimioterapia oral es especialmente útil en el caso de  fármacos 
cuya eficacia requiera exposiciones prolongadas de las células al fármaco (como los 
inhibidores de la topoisomerasa 1 o las fluoropirimidinas) o en los antitumorales que 
se toman diariamente durante meses o años (como  los  inhibidores de  la señal de 
transducción y los antiangiogénicos), a diferencia de otros fármacos que se aplican 
en  tiempos  cortos  y  se  dosifican  bien  por  vía  intravenosa  (los  citotóxicos 
antiproliferativos convencionales).8 Además de la posibilidad de mejorar la eficacia 
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y  reducir  la  toxicidad,  la  quimioterapia  oral  reduce  el  coste  de  administración 
(número de visitas al hospital, equipos de perfusión y personal sanitario), flexibiliza 
el horario de dosificación, permite  la  autoadministración  ambulatoria  (si bien es 
necesario educar y concienciar al paciente en este aspecto) y es más cómoda para 
los pacientes (ya que evita venopunciones y los problemas derivados de los catéteres 
venosos), lo que redunda en una mejora de la calidad de vida.8, 9  
Algunos de los agentes que se utilizan en el tratamiento quimioterapéutico oral 
incluyen  topotecan,  tamoxifeno,  metotrexato,  etopósido,  busulfán,  bexaroteno, 
capecitabina,  clorambucilo,  ciclofosfamida,  estramustina,  fludarabina, 
hidroxicarbamida,  idarubicina,  lomustina,  melfalán,  mercaptopurina,  mitotano, 
procarbazina,  temozolomida,  tioguanina,  treosulfan,  vinorelbina,  dasatinib, 
erlotinib, imatinib, sorafenib, sunitinib, entre otros.10, 11 Para la formulación de estos 
agentes terapéuticos se deben tener en cuenta las características biofarmacéuticas 
(solubilidad y permeabilidad) así como la velocidad de liberación y disolución a partir 
de las formas farmacéuticas para obtener perfiles plasmáticos adecuados. 
Algunos ensayos  clínicos han demostrado que  la quimioterapia oral presenta 
menor  toxicidad  para  el  paciente  y  resultados  clínicos  comparables  o  incluso 
mejores  que  la  administración  intravenosa.12  Por  ejemplo,  el  topotecan  vía  oral 
obtuvo mejores tasas de respuesta y una supervivencia media mayor en pacientes 
con  recaídas de cáncer de pulmón de células pequeñas, en comparación con  los 
pacientes  tratados  por  vía  intravenosa;  la  dosificación  oral  se  toleró mejor  y  se 
produjo menor incidencia de neutropenia severa.13, 14  
La camptotecina (CPT) es un alcaloide citotóxico aislado a partir de extractos de 
Camptotheca accuminata y está considerada uno de los compuestos antitumorales 
más potentes conocidos, con un amplio espectro de citotoxicidad en varias líneas de 
células tumorales. La CPT inhibe la topoisomerasa 1 (Top1) que es una enzima celular 
que  interviene  en  el  relajamiento  de  la  doble  hélice  de  ADN,  facilitando  la 
transcripción,  replicación  y  reparación  del  mismo.  Esta  enzima  se  encuentra 
presente  en  todas  las  células,  especialmente  en  las  células  quiescentes  y  en  las 
proliferativas. Por ejemplo, en las células tumorales de colon los niveles de Top1 son 
de 5 a 16 veces mayores que en las células sanas de colon.15  La Top1 alivia la tensión 
de  torsión de  la doble hélice de ADN  rompiendo de  forma  transitoria una de  las 
cadenas de la doble hélice, formando un complejo Top1‐ADN; en ese momento la 
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cadena  complementaria  se  relaja  y  se  recompone  el  enlace  fosfodiéster  por 
religación entre las dos cadenas, liberándose la enzima (figura 2.I.2. a).16 
La actividad  citotóxica de  la CPT  se basa en  la  formación de un  complejo no 
covalente y reversible formado por Top1‐ADN‐CPT,  llamado complejo ternario. La 
inhibición  o  “envenenamiento”  de  la  Top1  se  caracteriza  por  la  persistencia  del 
alcaloide en estabilizar el complejo ternario durante la fase S del ciclo celular (fase 
de replicación del ADN), impidiendo la religación de las hebras, lo que causa daños 
irreversibles en la célula y provoca su apoptosis final (figura 2.I.2. b).17 Debido a que 
se trata de un fármaco específico de ciclo celular (fase S) y que la unión de éste al 
complejo  Top1‐ADN  es  reversible,  se  requiere  una  exposición  prolongada  para 
alcanzar su eficacia óptima.18 Por lo tanto, concentraciones plasmáticas sostenidas 
obtenidas  mediante  sistemas  de  liberación  prolongada  asegurarían  la  eficacia 
terapéutica de la CPT. 
 
Figura 2.I.2.  (a) Proceso de relajación del ADN superenrollado por  la Top1.  (b) 
Mecanismo de acción de la CPT (tomado de Rodríguez Berna, G.19) 
A pesar de tratarse de un antitumoral potente y de amplio espectro, el potencial 
terapéutico de la CPT es limitado debido a su baja solubilidad acuosa y a la rápida 
inactivación  a  la  forma  carboxilato  farmacológicamente  inactiva,  debido  a  la 
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hidrólisis de lactona a pH neutro o básico (figura 2.I.3); la conversión de la lactona a 
carboxilato es un equilibrio dependiente del pH.20 La forma carboxilato, con elevada 
solubilidad en agua y estable a pH fisiológico, presenta mínima actividad terapéutica 
con altos grados de toxicidad; sin embargo, la forma de lactona, insoluble en agua y 
estable a pH ácido, presenta valores de inhibición tumoral in vitro exclusivos de unos 
pocos antitumorales conocidos. Para tratar de mejorar los problemas de solubilidad 
e inestabilidad se han utilizado diferentes estrategias: conjugarla con polímeros,21, 22 
encapsularla en micelas poliméricas,23 en nanofibras de polímeros anfifílicos24 o en 
hidrogeles,25 entre otros.  
 
Figura 2.I.3. Equilibrio de la CPT dependiente del pH 
La administración oral de las camptotecinas ha sido explorada tanto por razones 
prácticas como por aspectos farmacológicos. Además de ser la vía de elección para 
todo tipo de fármacos, en el caso de la CPT, la especificidad sobre la fase S del ciclo 
celular ha demostrado verse favorecida por una dosificación del fármaco continua y 
prolongada propia de este tipo de administración. De igual manera, el pH gástrico 
favorece  la  configuración  de  lactona  frente  a  la  estructura  de  carboxilato  del 
fármaco, lo que reduce su inactivación.26  
Un estudio de biodisponibilidad del fármaco marcado con tritio y administrado 
por distintas vías en ratones27 puso de manifiesto que el ratio de acumulación del 
fármaco en tumor frente al remanente en sangre se mantuvo mayor a la unidad (>1) 
durante más tiempo en la administración oral que en la intravenosa, para la que se 
obtuvo una reducción de este ratio al cabo de las 3 horas tras la administración. 
Los hidrogeles son una buena alternativa para administrar  la CPT por vía oral 
debido  a  varias  razones.  En  primer  lugar,  ofrecen  la  posibilidad  de  solubilizar 
fármacos hidrófobos en un sistema compuesto por macromoléculas de alto peso 
molecular, lo que impide que dicho sistema sea absorbido en el intestino y llegue a 
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circulación  sistémica.  Además,  la  estructura  tridimensional  y  porosa  de  los 
hidrogeles permite encapsular el agente antitumoral en el interior, permitiendo la 
protección  del  fármaco  del medio  ambiente  y  a  su  vez  protegiendo  la mucosa 
intestinal  de  sus  efectos  nocivos.  Otra  de  las  ventajas  de  los  hidrogeles  como 
sistemas de liberación modificada es la obtención de perfiles de liberación sostenida 
que suministran concentraciones continuas y prolongadas en el sitio de absorción. 
Esto es especialmente ventajoso en el caso de la CPT, ya que se ha descrito que a 
bajas concentraciones  la difusión pasiva constituye una  fracción minoritaria en el 
transporte de dicha molécula, siendo éste predominantemente un proceso activo 
mediado por transportadores.26, 28 Esto implica que a concentraciones altas de CPT 
se  saturarían  los  transportadores,  limitando  la  absorción  del  fármaco  y 
disminuyendo  la  biodisponibilidad.  Por  último,  otra  de  las  posibilidades  de  los 
hidrogeles es crear sistemas mucoadhesivos que aumenten el tiempo de retención 
en el  tracto gastrointestinal, permitiendo prolongar  la  liberación del activo en el 
lugar de absorción. 
Los hidrogeles  se han descrito en  la bibliografía  como una estrategia para  la 
administración de diversos agentes antitumorales. Peppas y col.11, 12, 29 desarrollaron 
NHs  de  ácido metacrílico  y  etilenglicol  cargados  con  bleomicina,  en  los  que  los 
polímeros se estabilizaron mediante enlaces de hidrógeno a pH ácido mientras que 
a valores de pH superiores estos enlaces se rompen y el hidrogel se hincha liberando 
el  fármaco.  También  se  han  propuesto  nanopartículas  poliméricas  de  ácido 
metacrílico  y  etilenglicol  con  poli(metilmetacrilato)  para  el  tratamiento  oral  del 
cáncer de colon con doxorrubicina.30  
Otra  estrategia  es  incorporar  el  antitumoral  hidrófobo  en  micelas  con 
macromoléculas de peso molecular relativamente elevado, lo que evita su absorción 
a circulación sistémica.7 Bromberg y col. han formulado microgeles de Pluronic con 
ácido poliacrílico para la administración de antitumorales vía oral; estos microgeles 
tienen cadenas colgantes de Pluronic dentro de cada partícula que son capaces de 
disponerse  en  agregados  tipo  micela  a  temperatura  corporal.  Los  agregados 
micelares intra‐gel solubilizan fármacos hidrófobos como el paclitaxel, mientras que 
los grupos carboxilo permiten cargar  fármacos catiónicos.31, 32 Este sistema no se 
puede administrar de forma intravenosa debido a su tamaño (diámetro en estado 
hinchado 50‐200 µm) pero son sistemas antitumorales muy potentes vía oral ya que 
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permiten cargar uno o varios  fármacos como acetato de megestrol,33 paclitaxel y 
doxorrubicina.7 
Como se ha explicado en la “Introducción general”, los hidrogeles pueden estar 
formados por enlaces químicos (covalentes) o físicos;  los hidrogeles formados por 
enlaces  covalentes  ofrecen mejores  propiedades mecánicas  y mayor  estabilidad 
frente a la disolución, incluso en condiciones extremas de pH. Se han usado distintas 
moléculas  bifuncionales  para  entrecruzar  los  polímeros,  incluyendo  dialdehídos, 
diglicidil‐éteres, diisocianatos, diacrilatos, etc. Sin embargo,  la mayor parte de  los 
agentes de reticulación utilizados hasta ahora son relativamente tóxicos o no hay 
datos  suficientes  respecto  a  su  biocompatibilidad;34  por  ejemplo,  uno  de  los 
reticulantes más comunes es el glutaraldehído, cuya mutagenicidad y toxicidad ha 
sido ampliamente descrita.35, 36 Esto ha supuesto un reto en la búsqueda de nuevas 
moléculas entrecruzadoras de menor toxicidad. La genipina se ha propuesto como 
agente  entrecruzante  que  reacciona  con  grupos  amino  primarios,  es 
biocompatible,37  su  citotoxicidad  es  5000‐10000  veces  menor  que  la  del 
glutaraldehído38 y tiene menor velocidad de degradación que éste39 aunque su coste 
es relativamente elevado. 
El  cloruro  de  tetraquis(hidroximetil)fosfonio  (THPC),  figura  2.I.4,  es  un 
compuesto organofosforado hidrosoluble y relativamente económico formado por 
cuatro grupos hidroximetilos unidos a un átomo de  fósforo electronegativo. Este 
producto  ya  era  conocido  por  su  utilidad  como  agente  inmovilizante,  ligando 
orgánico en química de coordinación y retardante de llama en la industria textil para 
tejidos de algodón u otros tejidos celulósicos.40 Recientemente, Heilshorn y col.41 
han propuesto esta molécula como agente entrecruzante para materiales basados 
en proteínas. En este trabajo  investigan la aplicabilidad del THPC para entrecruzar 
proteínas  tipo elastina  formando un hidrogel citocompatible capaz de encapsular 
células madre embrionarias y células neuronales que preservan su funcionalidad y 
la capacidad de diferenciarse y crecer en el interior de este sistema.  
 
Figura  2.I.4.  Estructura  química  del  cloruro  de  tetraquis(hidroximetil)fosfonio 
(THPC) 
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Las hidroximetilfosfinas, como el THPC, pueden dar lugar a condensaciones de 
tipo  Mannich  en  condiciones  suaves  con  compuestos  que  contienen  aminas 
primarias y secundarias, originando entrecruzamientos aminometilfosfonio mucho 
más  estables  que  las  iminas  hidrolizables  que  se  forman  por  acoplamiento  de 
aldehídos. Además, debido a  la tetrafuncionalización del THPC, su alta reactividad 
en medio  acuoso  y  su  baja  toxicidad  (por  la  demostrada  citocompatibilidad)  se 
consideró  la  posibilidad  de  realizar  la  reticulación  de  polímeros  aminados  en 
presencia de  fármacos  (que no presenten aminas primarias ni  secundarias en  su 
estructura) obteniendo, de esta forma, hidrogeles con alto grado de reticulación y 
alta  encapsulación  de  fármacos,  utilizando  cantidades  moderadas  de  agente 
entrecruzante. 
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II. OBJETIVOS / OBJECTIVES 
Objetivos 
Los objetivos de este trabajo de investigación han sido los siguientes: 
‐ Clasificar la camptotecina según el Sistema de Clasificación Biofarmacéutico 
con objeto de determinar su adecuación para ser administrado por vía oral 
a través de un sistema de liberación modificada. 
‐ Desarrollar un sistema de liberación de fármacos que permita la liberación 
modificada de la camptotecina por vía oral, basado en el entrecruzamiento 
covalente de quitosán con cloruro de tetraquis(hidroximetil)fosfonio. 
Para lograr dichos objetivos se han realizado las siguientes actividades: 
‐ Estudiar la solubilidad a distintos valores de pH y la permeabilidad in situ e 
in vitro de la camptotecina. 
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‐ Elaborar  formulaciones  basadas  en  quitosán  y  cloruro  de 
tetraquis(hidroximetil)fosfonio en distintas proporciones. 
‐ Caracterizar la estructura y la capacidad de hinchamiento de los hidrogeles 
obtenidos. 
‐ Determinar  la toxicidad y citocompatibilidad de estos sistemas en cultivos 
celulares Caco‐2. 
‐ Estudiar su mucoadhesividad en el sistema gastrointestinal in vitro e in vivo. 
‐ Estudiar los perfiles de liberación del fármaco incorporado en los hidrogeles.  
Objectives 
The objectives of this research work have been the following: 
- To classify camptothecin according to the Biopharmaceutical Classification 
System in order to determine its suitability for orally administration through 
a modified release system. 
- To develop a drug delivery system that would allow oral modified release of 
camptothecin,  based  on  chitosan  covalently  crosslinked  with 
tetrakis(hydroxymethyl)phosphonium chloride. 
To achieve these objectives the following activities have been carried out: 
- To study the solubility of camptothecin at different pH values and its in situ 
and in vitro permeability. 
- To  elaborate  formulations  based  on  chitosan  and 
tetrakis(hydroxymethyl)phosphonium chloride in different proportions. 
- To  characterize  the  structure  and  the  swelling  capacity  of  the  obtained 
hydrogels. 
- To determine the toxicity and cytocompatibility of these systems in Caco‐2 
cell cultures. 
- To  study hydrogels mucoadhesivity  in  the gastrointestinal  system  in  vitro 
and in vivo. 
- To study the release profiles of the drug incorporated inside the hydrogels. 
  
Capítulo 2. Hidrogeles covalentes basados en tetraquis(hidroximetil)fosfonio 
 
129 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
III. MATERIALES Y MÉTODOS 
1. Materiales 
Los materiales usados en este trabajo de investigación han sido los siguientes: 
quitosán de bajo peso molecular (BPM, grado de desacetilación (GD) = 83% y PM = 
50‐190 kDa), quitosán de medio peso molecular (MPM, GD = 81%, PM = 190‐310 
kDa), quitosán de alto peso molecular (APM, GD = 95.8%, PM = 310‐375 kDa), 20‐
(S)‐Camptotecina  (CPT), metoprolol, N‐metil‐2‐pirrolidona  (NMP), dimetilsulfóxido 
(DMSO), cloruro de tetraquis(hidroximetil)fosfonio (THPC), NaCl, NaH2PO4∙2H2O, kit 
de  citocompatibilidad/viabilidad  LIVE/DEAD®  y bromuro de 3‐(4,5‐dimetiltiazol‐2‐
ilo)‐2,5‐difeniltetrazol  (MTT)  obtenidos  de  Sigma‐Aldrich.  Otros  reactivos  y 
materiales:  agua  ultrapura  (sistema  Millipore  QPAK),  agua  destilada;  Eutanax® 
(suministrado  por  SEA‐UMH).  HBSS  (Hank´s  Balanced  Salt  Solution),  HEPES, 
penicilina G, estreptomicina, suero bovino  fetal, DMEM Glutamax, PBS y  tripsina‐
EDTA han sido adquiridos en GIBCO. 
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2. Fármaco estudiado: camptotecina 
El  fármaco  empleado  en  este  capítulo  fue  la  20‐(S)‐Camptotecina,  cuya 
estabilidad, solubilidad y permeabilidad se estudiaron para determinar su idoneidad 
como  molécula  para  la  evaluación  de  sistemas  de  liberación  controlada  tipo 
hidrogel. 
2.1. Cuantificación del fármaco en las muestras 
Para  el  análisis  de  las  concentraciones  de  CPT  se  empleó  la  técnica  de 
cromatografía  líquida de alta resolución (HPLC) en fase reversa con detección por 
fluorescencia. El sistema cromatográfico utilizado ha sido un Sistema Alliance® HPLC, 
que consta de los siguientes módulos:  
‐ Módulo  de  Separaciones  WatersTM  2695  compuesto  por  una  bomba 
cuaternaria e inyector automático integrado. 
‐ Detector programable de fluorescencia WatersTM 2475. 
‐ Registrador‐integrador EmpowerTM.  
En  cuanto  a  las  condiciones  cromatográficas,  se utilizó  una  fase  estacionaria 
reversa compuesta por: 
‐ Precolumna Phenomenex® KJ0‐4282 con dos filtros de 2 μm y relleno con 
micropartículas C18 de 40 μm de tamaño (Phenomenex AJO‐4287, C18 4 x 
3.0 mm). 
‐ Columna de acero inoxidable WatersTM modelo Nova Pak® C18 de 150 mm 
de longitud, 3.9 mm de diámetro y tamaño de partícula de 4 μm. 
Se  trabajó  con  un método  isocrático  a  velocidad  de  flujo  1 ml/min  y  con 
temperatura  de  columna  de  30ᵒC.  La  fase móvil  fue  una mezcla  en  proporción 
volumétrica  70:30  de  solución  acuosa  de  ácido  trifluoroacético  al  0.05%  y 
acetonitrilo. Todos los componentes de la fase móvil fueron filtrados mediante un 
filtro Millipore  tipo HNWP de nylon de 0.45  μm de diámetro  de poro  antes  de 
añadirse al sistema cromatográfico para eliminar posibles partículas en suspensión. 
La detección de la fluorescencia se realizó con una longitud de onda de excitación 
de 363 nm y de emisión de 550 nm. En estas condiciones el tiempo de retención del 
compuesto ensayado fue de 2 minutos.  
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Para  la determinación de  la  concentración de  compuesto en  las muestras  se 
parte de la premisa de que el área del cromatograma es proporcional a la cantidad 
de compuesto presente en dicha muestra.  
Para establecer la concentración de compuesto en las muestras se construyeron 
curvas  de  calibración,  siendo  necesario  establecer  la  linealidad  del  modelo,  la 
precisión y exactitud del método analítico y los límites de detección y cuantificación. 
Respecto al ensayo de linealidad, se realizó una regresión lineal entre las áreas 
de los cromatogramas obtenidos y las concentraciones teóricas mediante el Excel. 
Para  comprobar  la  dependencia  lineal  de  las  rectas  se  utilizó  el  coeficiente  de 
determinación, r2. Cuanto más próximo esté r2 a  la unidad, mejor es el modelo. El 
coeficiente de determinación de la  curva de calibración fue superior a 0.999. 
Para  comprobar  la  precisión  y  exactitud  del  método  analítico  se  valoraron 
muestras patrón de concentración conocida dentro de  la recta de calibración. Se 
calculó la exactitud para cada concentración patrón utilizando los errores absolutos 
y relativos, cuyas expresiones matemáticas se describen a continuación (ecuaciones 
2.III.1 y 2.III.2): 
 
  (2.III.1) 
 
 
(2.III.2) 
donde  Cteórica  corresponde  a  la  concentración  teórica  del  patrón  y  Cexperimental 
corresponde a la concentración calculada mediante la interpolación en la recta de 
calibración. En este caso, el error relativo fue siempre menor del 10%. 
La precisión se calculó mediante el coeficiente de variación de la media de los 
valores de  las  concentraciones estimadas. El estudio de precisión  reflejó que  los 
coeficientes de variación de todos los puntos de la recta fueron menores del 10%. 
Los límites de detección (LD) y de cuantificación (LC) se establecieron de acuerdo 
con las siguientes expresiones (ecuaciones 2.III.3 y 2.III.4): 
 
  (2.III.3) 
ߝܾܽݏ݋݈ݑݐ݋ = ܥݐ݁óݎ݅ܿܽ − ܥ݁ݔ݌݁ݎ݅݉݁݊ݐ݈ܽ
ߝݎ݈݁ܽݐ݅ݒ݋ =
ܥݐ݁óݎ݅ܿܽ − ܥ݁ݔ݌݁ݎ݅݉݁݊ݐ݈ܽ
ܥ݁ݔ݌݁ݎ݅݉݁݊ݐ݈ܽ · 100
ܮܦ = 3.3 · ߪ݉
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(2.III.4) 
en  las que σ es  la desviación estándar de  la ordenada en el origen de  la recta de 
regresión y m es la pendiente de la misma. 
Las concentraciones de las muestras cuantificadas fueron siempre superiores a 
los límites de detección y cuantificación.  
Por todo ello, el método analítico empleado en este trabajo es suficientemente 
selectivo y sensible para la correcta cuantificación de CPT. 
2.2. Estabilidad del fármaco 
Para determinar la estabilidad de las muestras tras su obtención y, por tanto, las 
condiciones de trabajo óptimas, se valoró la influencia del pH y la temperatura de 
almacenamiento de las muestras sobre dicha estabilidad. 
Se preparó una solución de CPT de concentración conocida a cuatro valores de 
pH  (1.2, 4.5, 6.8, 7.5) y  se mantuvieron a distintas  temperaturas para evaluar  su 
estabilidad  (‐20°C,  4°C,  25°C,  37°C).  A  tiempos  prefijados  estas  muestras  se 
cuantificaron mediante HPLC y se estudiaron  las cinéticas que rigen el proceso de 
degradación del fármaco. Cada una de las condiciones se estudió por triplicado. La 
tabla 2.III.1 recoge los tiempos de muestreo para cada temperatura estudiada.  
 
Tabla  2.III.1.  Tiempos  de  muestreo  en  función  de  las  condiciones  de 
almacenamiento 
Los datos de concentración‐tiempo se ajustaron a las cinéticas de degradación 
más habituales para establecer el orden de la reacción de degradación y estimar el 
periodo de validez (T90). En la tabla 2.III.2 se muestran las ecuaciones que rigen las 
cinéticas de orden cero, orden uno y orden dos. 
ܮܥ = 10 · ߪ݉
Tª (°C) Tiempo (días)
‐20  0, 2, 3, 8, 30, 90, 180  
4  0, 0.33 (8 h), 1, 2, 3, 8, 30, 90, 180 
25  0, 0.33 (8 h), 1, 2, 3, 8, 15 
37  0, 0.33 (8 h), 1, 2, 3, 4  
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Tabla  2.III.2.  Ecuaciones  descriptivas  de  las  cinéticas  de  degradación  más 
habituales 
En  estas  ecuaciones,  C  representa  las  concentraciones  remanentes  a  cada 
tiempo,  t,  C0  es  la  concentración  inicial  y  kx  es  la  constante  de  degradación 
correspondiente de cada orden (x = 0, 1, 2). 
El ajuste se realizó mediante una hoja de cálculo Excel por regresión lineal; como 
parámetro de bondad se utilizó el coeficiente de determinación, r2. Para determinar 
si  la  relación  observada  concentración‐tiempo  se  debe  al  azar  se  calculó  la 
estadística F. 
El periodo de validez, T90, es el tiempo en el cual la concentración remanente es 
el 90% de la inicial; se estima como el límite inferior del intervalo de confianza del 
95%  (p = 0.05). Las ecuaciones que  rigen su cálculo  (recogidas en  la  tabla 2.III.3) 
dependen del modelo cinético de degradación. 
 
Tabla  2.III.3.  Ecuaciones  del  periodo  de  validez  en  función  de  la  cinética  de 
degradación  
Orden  Ecuación  Unidades de k   
Orden cero ܥ = ܥ0 − ݇0ݐ  k0 (mg/ml∙ d)  (2.III.5) 
Orden uno  ܥ = ܥ0 ∙ ݁−݇1ݐ   k1 (d‐1)  (2.III.6) 
Orden dos  1ܥ =
1
ܥ0 + ݇2ݐ  k2 (ml∙ d/mg)  (2.III.7) 
Orden  Ecuación  Unidades de T90 
Orden cero 9ܶ0 = 0.1 ∙ ܥ0݇0   ml/mg∙d  (2.III.8) 
Orden uno  9ܶ0 = − ݈݊ 0.9݇1   d
‐1  (2.III.9)  
Orden dos  9ܶ0 = 0.11 ∙ 1 ܥ
⁄ 0
݇2   d∙ml/mg  (2.III.10) 
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2.3. Clasificación biofarmacéutica de la camptotecina 
El  estudio  de  la  solubilidad  y  permeabilidad  del  fármaco  ha  permitido  su 
clasificación en el marco del Sistema de Clasificación Biofarmacéutico. 
2.3.1. Solubilidad 
Con  la  finalidad  de  calcular  el  número  de  dosis  (Do)  se  determinó  la 
concentración de saturación de la CPT a 37ᵒC a los siguientes pHs: 1.2, 4.5, 6.8 y 7.5.  
El ensayo  se  realizó en  tubos Pyrex de 12 ml de  cierre hermético  con  tapón 
recubierto de teflón donde se colocó la CPT en exceso y se le agregó el medio de pH 
correspondiente. Los tampones cloruro (pH 1.2), acetato (pH 4.5) y fosfato (pH 6.8 
y 7.5) se prepararon según lo establecido en la Farmacopea Europea. Los tubos con 
el fármaco y el medio se agitaron durante 3 minutos en un vórtex (Genic 2  Scientific 
Industries) y a continuación se introdujeron en un agitador orbital termorregulado 
(Stuart orbital incubator SI50) a 37ᵒC programado a 100 movimientos oscilantes por 
minuto. El estudio se realizó por triplicado para cada pH. 
A lo largo del ensayo se comprobó la presencia de sólido no disuelto con el fin 
de garantizar que la solución se  encontrara  en condiciones de saturación. El pH de 
las soluciones se midió durante el ensayo (pHmetro Crison pH‐Meter Basic 20+), no 
requiriendo ningún ajuste. La toma de muestras se realizó a los tiempos prefijados 
(15 min, 30 min, 1 h, 2 h, 3 h 4 h, 6 h, 8 h y 24 h) y se centrifugaron a 8000 rpm 
durante 20 minutos. Del sobrenadante se tomó un volumen concreto que fue diluido 
para evitar  la precipitación del  fármaco durante  la cuantificación. La dilución  fue 
realizada  con  la misma  solución  donde  se  realizó  el  ensayo  de  solubilidad  de  la 
muestra  correspondiente.  Para  la  cuantificación  de  cada  muestra  se  utilizó  el 
método de HPLC descrito para la CPT y el cálculo de solubilidad fue realizado en Excel 
por interpolación de los valores de área obtenidos para cada muestra en la curva de 
calibrado. 
2.3.2. Permeabilidad in vitro  
Los estudios de permeabilidad in vitro se realizaron en monocapas celulares de 
carcinoma  de  colon  humano,  Caco‐2.  Se  determinó  la  permeabilidad  apical‐
basolateral de la CPT en un rango de concentraciones de 5 a 50 μM y del metoprolol 
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a 100 μM como referencia de permeabilidad. El ensayo se realizó en 4 grupos en 
función de la solución administrada: CPT 5, 10 y 50 µM y metoprolol 100 µM. 
A. Soluciones de trabajo 
a) Medios de cultivo  
El medio de cultivo se prepara a partir de diferentes soluciones de nutrientes. 
Tiene que mantenerse estéril para evitar contaminaciones de  las células, y a una 
temperatura entre 2 y 8°C. La composición del medio de cultivo de la línea celular 
Caco‐2 es la siguiente:  
Hepes……………………………………………………………………………………..  5 ml 
Penicilina G (104 uds/ml) ‐ Estreptomicina (104 μg/ml)……………. 5 ml 
Suero bovino fetal………………………………………………………………….. 50 ml 
DMEM Glutamax………………………………………………………………….... 450 ml 
   
b) Soluciones para el pase  
PBS:  solución  salina  tamponada  con  fosfatos;  se  utiliza  para  el  lavado  de  la 
monocapa y la eliminación de los residuos de suero.  
Tripsina‐EDTA: Compuesta por 0.5% de tripsina y 0.2% de EDTA‐disódico, exenta 
de Ca+2 y Mg+2. Esta solución se diluye 1/5 en PBS estéril y se utiliza para separar las 
células de los frascos en el proceso de pase de uno a otro. 
c) Soluciones para el experimento  
Solución tamponada (Hank’s Balanced Salt Solution, HBSS): Por cada 500 ml de 
HBSS se añaden 5 ml de una solución tamponada de HEPES 1 M estéril; se utiliza 
para lavar la monocapa antes de realizar el experimento.  
Soluciones de camptotecina: Se preparó una solución 5 mM de CPT en DMSO a 
partir  de  la  cual  se  diluyó  con  HBSS  tamponado  con  HEPES  para  preparar  las 
soluciones ensayadas a 5, 10 y 50 μM.  
Solución de metoprolol: Esta solución 100 μM se preparó disolviendo el fármaco 
en HBSS tamponado con HEPES. 
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B. Técnicas experimentales 
a) Sembrado celular  
Los experimentos de permeabilidad se llevaron a cabo en monocapas celulares 
crecidas sobre una membrana de policarbonato de 0.4 μm de tamaño de poro y con 
una superficie de 4.2 cm2. Estas membranas constituyen la base de un receptáculo 
denominado inserto que se sitúa en el interior de los pocillos de las placas de cultivo. 
La  colocación  de  los  insertos  en  los  pocillos  forma  dos  cámaras  separadas  de 
diferente capacidad, denominadas cámara apical y cámara basal (figura 2.III.1). En la 
base de los insertos se siembran las células Caco‐2 y se mantienen con los nutrientes 
necesarios en condiciones adecuadas de cultivo. 
 
Figura  2.III.1.  Esquema  de  los  componentes  de  un  pocillo  con  inserto  para  el 
cálculo de la permeabilidad in vitro  
Los experimentos se realizaron a los 21 días de la siembra, pues se considera que 
a ese tiempo ya se han expresado  los transportadores de membrana, sin  llegar a 
manifestarse fenómenos de envejecimiento celular. 
b) Ensayo de permeabilidad  
Previamente a la realización del ensayo se lavan las membranas con una solución 
tamponada  y  se mide  la  resistencia  eléctrica  transepitelial  (TEER)  con  un micro‐
polímetro Millicell‐ERS®. Esta medida se realiza en tres direcciones para asegurar la 
integridad  de  la  monocapa  en  toda  la  superficie  del  inserto.  Para  considerar 
adecuada la integridad de la monocapa, las medidas de la resistencia en los insertos 
con crecimiento celular deben ser superiores a las medidas del blanco en 90 o más 
unidades. En caso de que la medida no cumpla con el requerimiento establecido, se 
desecha el inserto.  
Capítulo 2. Hidrogeles covalentes basados en tetraquis(hidroximetil)fosfonio 
 
137 
 
Tras la medición de la TEER las placas se dejan reposar en el incubador a 37°C 
durante  una  hora  antes  de  empezar  el  experimento.  Después  de  la  toma  de 
muestras y antes del estudio de recuperación del compuesto, se repite  esta medida 
para comprobar que la integridad de la monocapa no se ha visto afectada durante 
el experimento.  
El estudio de permeabilidad se realizó en dirección apical‐basal en placas de 6 
pocillos,  usando  3  pocillos  por  cada  solución  ensayada.  Para  ello  se  sustituye  la 
solución  tamponada  del  compartimento  apical  por  la  solución  de  estudio 
atemperada (CPT 5, 10, 50 µM o metoprolol 100 µM). 
La  duración  del  ensayo  depende  de  la  velocidad  de  transporte  de  cada 
compuesto.  En  este  caso,  los  estudios  se  realizaron  en  un  período  total  de  90 
minutos  tomando muestras en el  compartimento  receptor a  los 15, 30, 60  y 90 
minutos, y en el compartimento dador a tiempo 0 y a los 90 minutos. Después de 
tomar cada muestra (200 μl) en el compartimento receptor se repone el volumen 
con la solución tamponada.  
Durante el ensayo de permeabilidad el fármaco pasa del compartimento dador 
al receptor a través de la membrana celular, por lo que es posible que una parte de 
éste  quede  retenido  en  el  interior  de  las  células  o  adherido  a  estructuras 
subcelulares. Por ello, una vez finalizada la toma de muestras y medida la TEER, se 
realiza el  estudio de  recuperación del  compuesto.  El objetivo de este  ensayo es 
comprobar que  se cumple el balance de masas, de modo que  se asegura que el 
compuesto no se haya degradado o metabolizado.  
El estudio de recuperación del compuesto retenido en las células consta de dos 
fases:  
Congelación‐descongelación  rápida:  las  membranas  con  las  monocapas 
celulares  se  extraen,  se  resuspenden  en  una  solución  tamponada  y  congelan‐
descongelan en nitrógeno líquido tres veces consecutivas. Finalmente, los tubos se 
centrifugan durante 3 min a 1500 rpm y se toma una muestra de 500 μl.  
Adición de metanol: en los tubos con las membranas, que contienen 500 μl de 
solución  tamponada,  se  añaden  500  μl  de metanol  y  se  agitan  enérgicamente. 
Después se centrifugan los tubos 8 min a 8000 rpm y se toma una muestra de 500 
μl.  
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La suma de la cantidad de compuesto retenido y el presente en ambas cámaras 
(dador  y  receptor)  en  las muestras del último  tiempo debe  corresponder  con  la 
cantidad de compuesto de la muestra obtenida a tiempo 0.  
C. Cálculo de la permeabilidad  
El  proceso  de  absorción  desde  el  compartimento  dador  al  receptor  puede 
describirse como una difusión pasiva mediante la siguiente ecuación:  
 
 
(2.III.11) 
donde ∂Q/∂t representa la velocidad de difusión del fármaco, Peff es el coeficiente 
de  permeabilidad  efectiva,  S  es  el  área  de  difusión  y  Cd  es  la  concentración  de 
fármaco en el compartimiento dador y Cr  es la concentración en el compartimiento 
receptor.  
Si durante el experimento la concentración en receptor es siempre menor al 10% 
de la concentración en dador, esto es, condiciones sink o condiciones sumidero, la 
ecuación 2.III.11 se simplifica obteniendo la siguiente expresión:  
 
 
(2.III.12) 
donde b es la pendiente de la recta de cantidades acumuladas frente al tiempo, S el 
área de la membrana y C es la concentración inicial de fármaco en el compartimento 
dador. 
Los valores de permeabilidad obtenidos para  las distintas concentraciones de 
CPT  y  el metoprolol  se  evaluaron mediante  la  prueba  estadística  ANOVA  para 
muestras independientes con un nivel de confianza del 95%. Para el análisis post hoc 
posterior se seleccionó una prueba paramétrica o no paramétrica en función de la 
homogeneidad de las varianzas determinada por la prueba de Levene. 
2.3.3. Permeabilidad in situ 
Para estudiar la permeabilidad in situ se empleó la técnica de perfusión descrita 
por Doluisio42 y adaptada por Ferrando y col.43 Mediante esta técnica se calculó la 
constante de velocidad de absorción intestinal y los valores de permeabilidad de la 
CPT y el metoprolol en intestino delgado y colon.  
߲ܳ
߲ݐ = ܲ݁ ݂݂ · ܵ · (ܥ݀ − ܥݎ )
ܲ݁ ݂݂ =
ܾ
ܵ · ܥ
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El  protocolo  de  experimentación  fue  aprobado  por  el  Comité  de  Ética 
(A1330354541263). Para los ensayos se seleccionaron ratas Wistar con 2 o 3 meses 
de  edad  con  un  peso  comprendido  entre  250  y  320  g,  que  se mantuvieron  en 
perfectas condiciones de higiene y climatización y recibieron una dieta equilibrada. 
Los animales se dividieron en 8 grupos (n = 5) en función de la solución administrada 
y el  tramo  intestinal estudiado; esta distribución muestral se describe en  la  tabla 
2.III.4.  
 
Tabla  2.III.4. Distribución muestral  en  función  del  tramo  intestinal  evaluado  y 
soluciones ensayadas 
A. Soluciones de trabajo 
a) Soluciones de lavado intestinal  
Solución de  lavado A: Se trata de una solución  isotónica que permite eliminar 
restos  de  quimo  o  restos  fecales  que  pudieran  quedar  en  la  luz  intestinal,  cuya 
composición es:  
NaCl……………………………………..…….  9.00 g 
KCl………………………………………..…….  0.34 g 
CaCl2∙2H2O………………………………....  0.19 g 
NaH2PO4∙2H2O…………………………….  0.76 g 
H2O destilada..................................  c.s.p. 1 l 
Solución de lavado B: Esta solución se usa para acondicionar la mucosa intestinal 
antes de realizar los ensayos de absorción. Es una solución de suero fisiológico con 
tampón fosfato según Sörensen a razón de 10 ml de tampón por litro de solución, 
regulada a pH 7.00 para intestino delgado y a pH 7.5 para colon. Su composición es:  
Tramo intestinal  Fármaco  Concentración (µM) 
Intestino delgado Camptotecina 
5 
10 
50 
Metoprolol  100 
Colon  Camptotecina 
5 
10 
50 
Metoprolol  100 
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NaCl………………………………………..……  9.00 g 
NaH2PO4∙2H2O  1/15 M………..………  3.9 ml 
NaH2PO4  1/15 M……………………..….  6.1 ml 
H2O destilada..................................  c.s.p. 1 l 
   
b) Soluciones de perfusión  
Camptotecina 5, 10 y 50 µM: Para preparar las soluciones de CPT se partió de 
una solución 5 mM del  fármaco en DMSO. A continuación se agregó gota a gota 
dicha  solución  sobre  un  volumen  apropiado  de  tampón  fosfato  en  sonicación 
continua para permitir su disolución, para obtener una concentración 50 µM. Las 
restantes concentraciones, 10 y 5 µM, se prepararon por dilución de la anterior en 
el mismo tampón. La composición de dicha solución tampón es la siguiente: 
NaCl……………………………………….….…  4.5 g 
NaH2PO4∙2H2O  1/15 M…………..……  3.9 ml 
NaH2PO4  1/15 M…………………….…..  6.1 ml 
H2O destilada..................................  c.s.p. 1 l 
La composición es similar a  la del  líquido de  lavado B pero su osmolaridad es 
menor  ya  que  la  presencia  de  DMSO  en  la  solución  de  fármaco  aumenta  la 
osmolaridad y ésta se debe mantener en condiciones fisiológicas (300 mOsm) para 
su introducción en el lumen intestinal. 
Metoprolol 100 µM: Esta solución se preparó disolviendo el fármaco en solución 
de lavado B. 
B. Técnicas experimentales 
a) Protocolo del ensayo en intestino delgado 
Como  se  ha  comentado,  la  técnica  experimental  es  una modificación  de  la 
propuesta por Doluisio. Los animales se someten a un periodo de ayunas de 2 a 4 
horas  con  agua  ad  libitum  para  garantizar  su  hidratación;  a  continuación,  se 
anestesian por inyección intraperitoneal con una dosis de 40 mg/kg de una solución 
de  pentobarbital  sódico  20 mg/ml,  preparada  a  partir  del  inyectable  comercial 
Eutanax®.  Tras  comprobar  que  el  animal  ha  alcanzado  el  grado  de  anestesia 
profunda necesario, se descubre la cavidad abdominal mediante sección de la piel, 
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desde 2 cm por encima del poro genital hasta 1 cm del apéndice xifoides y se separan 
los  rectos  abdominales  cortando  por  la  línea  alba.  El  siguiente  paso  consiste  en 
localizar el duodeno, en el que desemboca el colédoco; éste último debe ligarse para 
evitar que se produzca el ciclo enterohepático (el fármaco absorbido se excrete por 
la bilis de nuevo al intestino).  
A continuación, se practica un pequeño corte en bisel en el extremo duodenal, 
se introduce el extremo de una cánula de vidrio acodada y se fija al intestino. El otro 
extremo de la cánula se conecta mediante un tubo de polietileno, a una llave de tres 
pasos  tipo  Stopcock. A  su  vez,  ésta  encaja  a  rosca  con una  jeringa de 10 ml  de 
capacidad, sujeta mediante una pinza a un soporte vertical. 
Posteriormente, se  localiza el extremo  íleo‐cecal y se efectúa una  incisión de 
forma  que  se  proceda  sin  dificultad  a  la  limpieza  de  la mucosa.  Ésta  se  realiza 
mediante el paso por la jeringa conectada y a través del intestino de las soluciones 
de  lavado  (primero  la  solución A  y después  la B) a 37ᵒC,  tantas  veces  como  sea 
necesario hasta que la mucosa quede libre de residuos y de sales biliares. 
Una  vez  finalizado  el  lavado,  se  conecta  otra  cánula  en  el  extremo  final  del 
intestino, la cual se une a su vez a una llave de tres pasos y a otra jeringa. Todo el 
conjunto se sujeta a un soporte vertical, con la ayuda de unas pinzas. Por último, se 
bombea aire a través del intestino en ambas direcciones con la finalidad de eliminar 
los restos de la solución de lavado B. 
Un  factor a considerar es  la posible desecación de  la cavidad abdominal. Con 
objeto  de  evitarla  se  vierte  en  ella  pequeños  volúmenes  de  suero  fisiológico 
atemperado a 37ᵒC y se cubre con una torunda de algodón empapada en el mismo 
líquido. 
Una vez preparado todo el montaje experimental (figura 2.III.2) se procede al 
inicio del ensayo. El primer paso es perfundir 10 ml de la solución de fármaco que se 
va  a  estudiar,  atemperada  a  37ᵒC,  tomándose  este  tiempo  como  t  =  0.  A 
continuación se procede a  la toma de muestras,  la cual se realiza cada 5 minutos 
alternativamente por cada una de  las  jeringas;  la primera muestra se toma por  la 
jeringa distal y la última, por la proximal. Se recoge un total de 6 muestras (5, 10, 15, 
20, 25 y 30 min) de 200 µl de solución cada una. 
Capítulo 2. Hidrogeles covalentes basados en tetraquis(hidroximetil)fosfonio 
142 
 
 
Figura 2.III.2. Esquema de la técnica de perfusión sin recirculación basada en el 
método de Doluisio 
b) Protocolo del ensayo en colon 
Mediante este ensayo se determinó la constante de velocidad de absorción y los 
valores  de  permeabilidad  en  colon  de  la  CPT  y  el  metoprolol.  Las  soluciones 
ensayadas fueron las mismas que para intestino delgado. 
La  técnica experimental es  similar a  la explicada para  intestino delgado  salvo 
algunas  diferencias.  El  segmento  intestinal  que  se  estudió  en  este  caso  es  el 
comprendido entre el ciego y el recto; las soluciones salinas con las que se hizo el 
lavado son similares al caso anterior pero con un pH de 7.5. El volumen de fármaco 
administrado fue 5 ml y los tiempos de tomas de muestras fueron los mismos. 
c) Estudio de reabsorción de agua 
Este procedimiento se realiza después de tomar  la última muestra tanto en el 
ensayo en intestino delgado como en colon. Para ello se desconecta la cánula de la 
jeringa íleo‐cecal (para intestino delgado) o la cánula del extremo distal del colon (en 
el caso del colon) y se coloca en un tubo de centrífuga de 15 ml. Con la jeringa que 
queda conectada, se toma aire y se ejerce presión para extraer el líquido remanente 
a través de la cánula. A continuación, se separa el intestino del animal y se presiona 
desde el principio hasta el final asegurando que se vacíe completamente, recogiendo 
el contenido en el  tubo de centrífuga. Finalizado el ensayo, el animal se sacrifica 
administrando pentobarbital sódico (Eutanax®) por vía  intraperitoneal a una dosis 
de 90 mg/kg.  
El volumen recogido se centrifuga durante 10 minutos a 5000 rpm para facilitar 
la sedimentación de los restos de mucosa y medir el volumen del sobrenadante. Para 
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calcular el volumen final, se le adiciona a este valor el volumen recogido durante la 
toma de muestras.  
C. Tratamiento de muestras  
Las muestras  biológicas  se  centrifugaron  a  5000  rpm  durante  5 minutos.  El 
sobrenadante obtenido de cada muestra se congeló a ‐20°C hasta el momento de 
ser analizado para evitar la degradación del fármaco. Cada muestra se cuantificó por 
duplicado mediante HPLC.  
D. Cálculo de la velocidad de reabsorción de agua  
Se sabe que existe un proceso de reabsorción de agua simultáneo al proceso de 
absorción de la sustancia ensayada de modo que la solución remanente en lumen 
se concentra y puede quedar falseada por exceso.44  
Con  el  fin de  estimar  las  concentraciones  reales de  compuesto  se  calculó  el 
volumen remanente a cada tiempo de toma de muestra. Dado que el volumen varía 
según una cinética de orden cero,44 la ecuación diferencial del proceso y su forma 
integrada son:  
 
 
(2.III.13) 
    (2.III.14) 
siendo  V  el  volumen  remanente  en  el  intestino  a  cada  tiempo;  V0,  el  volumen 
remanente a tiempo inicial y k0, la constante de velocidad de reabsorción de agua 
(ml/min).  
Mediante regresión lineal por mínimos cuadrados de los volúmenes obtenidos 
se calculan los parámetros V0 y k0, con los que se determinan los volúmenes teóricos 
para  cada  tiempo  de  toma  de muestra  (Vt).  Con  los  Vt    se  corrigen  los  valores 
experimentales de las concentraciones de soluto en  las muestras, con la siguiente 
ecuación: 
 
 
(2.III.15) 
donde C corresponde a la concentración de soluto corregida y E, a la concentración 
obtenida experimentalmente.  
ܸ݀
݀ݐ = −݇0
ܸ = 0ܸ − ݇0 · ݐ
ܥ = ܧ · ܸݐ
0ܸ
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E. Cálculo de la constante aparente de la velocidad de absorción  
Las constantes aparentes de velocidad de absorción se han determinado a partir 
del siguiente modelo: 
 
Figura  2.III.3.  Modelo  para  determinar  la  constante  aparente  de  absorción. 
Compartimiento C: lugar donde se produce la absorción (intestino), kap: constante de 
absorción aparente 
La desaparición del compuesto del compartimiento C se debe únicamente a la 
absorción y durante los 30 min que dura el ensayo sigue una cinética aparente de 
orden uno según la siguiente ecuación:  
    (2.III.16) 
donde C corresponde a la concentración remanente de fármaco en el intestino y kap, 
a la constante de velocidad de absorción aparente de orden uno. Su forma integrada 
es:  
    (2.III.17) 
donde C es la concentración de fármaco a tiempo t y C0, la concentración inicial de 
fármaco disponible para la absorción (t = 0).  
El  valor  de  C0  obtenido  es  siempre menor  que  la  concentración  perfundida 
debido a varios procesos simultáneos: dilución con el poco volumen que pudiese 
quedar de la solución de lavado, adsorción a la membrana intestinal y entrada rápida 
del compuesto en los enterocitos. El descenso de C0 se debe mayoritariamente a la 
carga  de  la  sustancia  en  la mucosa,  cuyo  equilibrio  se  alcanza  en  los  primeros 
minutos de  la perfusión y pasados 5 minutos el proceso ha finalizado totalmente. 
Por esta razón, la toma de muestras se inicia a ese tiempo.  
Para obtener un valor representativo de la constante de velocidad de absorción, 
el ensayo se ha realizado en un mínimo de 5 animales para cada solución ensayada, 
con lo que se obtiene un valor medio que se considera representativo. 
݀ܥ
݀ݐ = −݇ܽ݌ · ܥ
ܥ = ܥ0 · ݁−݇ܽ݌ ·ݐ
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Los valores de permeabilidad obtenidos para  las distintas concentraciones de 
CPT y metoprolol se evaluaron mediante la prueba estadística ANOVA para muestras 
independientes con un nivel de confianza del 95%. Para el análisis post hoc posterior 
se  seleccionó  una  prueba  paramétrica  o  no  paramétrica  en  función  de  la 
homogeneidad de las varianzas determinada por la prueba de Levene.   
3. Obtención de los hidrogeles 
3.1. Método de formación de los hidrogeles 
En primer lugar, se preparó una solución al 2% de quitosán disolviendo 2 g de 
polímero en 100 ml de ácido acético 0.5%. Para cada hidrogel se tomaron 2 g de 
quitosán al 2% (0.125 mmoles de unidades repetitivas de quitosán) y se adicionaron 
0.2 ml de solución de THPC a distintas concentraciones, cuyas cantidades molares 
fueron 0.03, 0.05, 0.1, 0.2 mmoles, para obtener un porcentaje de entrecruzamiento 
(moles de THPC/moles de unidades de repetición de quitosán) de 24%, 40%, 80% y 
160%, respectivamente. Esta mezcla se agitó en el vórtex unos 10 segundos, tiempo 
en  el  cual  se  produce  la  gelificación  a  temperatura  ambiente.  Los  hidrogeles  se 
lavaron  con  agua destilada unos  segundos  y  finalmente  se  liofilizaron. Mediante 
dicha metodología se obtuvieron hidrogeles a partir de quitosán de distintos pesos 
moleculares (PM): BPM (PM = 50‐190 kDa), MPM (PM = 190‐310 kDa) y APM (PM = 
310‐375 kDa). 
3.2. Método de cargado del fármaco 
El cargado del fármaco se realizó simultáneamente a la formación del hidrogel. 
Para cada hidrogel se tomaron 2 g de quitosán al 2% y se añadieron 0.5 ml de una 
solución de CPT en NMP (1 mg/ml, 2.87 mM), agitándose en el vórtex durante un 
minuto para homogeneizar la mezcla. Finalmente, se adicionaron 0.2 ml de solución 
de THPC a distintas concentraciones para la formación de los hidrogeles, tal y como 
se describe en el apartado anterior. 
3.3. Marcaje del quitosán con rodamina 
Se prepararon 100 ml de solución acuosa básica de rodamina B isotiocianato (2 
mM) y sobre esa solución se añadieron 100 mg de quitosán en polvo, obteniendo 
una dispersión del polímero en agua básica. La reacción se mantuvo en agitación 
vigorosa durante 10 horas, tras lo cual se filtró para retirar la solución acuosa con el 
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exceso de marcador. El  sólido obtenido  se  lavó varias veces con agua/metanol y 
agua/etanol hasta  la  completa eliminación del  colorante en  las aguas de  lavado; 
finalmente se secó el producto mediante liofilización. Este procedimiento se llevó a 
cabo para los tres lotes de quitosán de diferentes pesos moleculares: BPM, MPM y 
APM;  dichos  polímeros marcados  con  rodamina  se  renombraron  de  la  siguiente 
forma: RBPM, RMPM y RAPM, respectivamente.  
3.4. Nomenclatura de las muestras 
Para  los  distintos  ensayos  y  caracterizaciones  a  los  que  se  sometieron  estas 
formulaciones  fue  necesario  desarrollar  distintas  composiciones  partiendo  de  la 
metodología  descrita  para  la  formación  de  los  hidrogeles,  así  se  distinguen  tres 
grupos: 
‐ Hidrogeles  base:  hidrogeles  compuestos  únicamente  por  el  polímero, 
quitosán, y el agente entrecruzante, THPC. 
‐ Hidrogeles con rodamina: son hidrogeles base formados a partir de 
quitosán marcado con rodamina. 
‐ Hidrogeles con NMP: se trata de hidrogeles base a los que se les ha añadido 
el  solvente  NMP  para  estudiar  la  influencia  de  dicho  compuesto  en  la 
estructura base. 
‐ Hidrogeles con CPT/NMP: constituidos por hidrogeles base con el fármaco 
disuelto en NMP.  
Los ensayos se han realizado a partir de los hidrogeles liofilizados, a menos que 
se indique lo contrario. 
En la tabla 2.III.5 se resumen las nomenclaturas utilizadas para denominar a cada 
una de las formulaciones: 
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Tabla 2.III.5. Esquema de los hidrogeles estudiados en base a su composición 
4. Caracterizaciones 
4.1. Análisis elemental  
El  análisis  elemental  es  una  técnica  que  proporciona  información  sobre  el 
contenido total de carbono, hidrógeno y nitrógeno presente en un amplio abanico 
de muestras de naturaleza orgánica e inorgánica, tanto sólido como líquido.  
La  determinación  del  contenido  de  carbono,  hidrógeno  y  nitrógeno  de  las 
muestras en estado sólido se llevó a cabo en un equipo LECO CHNS‐932, utilizando 
sulfanamida como referencia. 
4.2. Espectrometría de masas con plasma acoplado 
inductivamente 
La espectrometría de masas con plasma acoplado  inductivamente (ICP‐MS) es 
una  técnica  de  análisis  inorgánico  elemental  e  isotópico  capaz  de  determinar  y 
cuantificar  la  mayoría  de  los  elementos,  ofreciendo  información  sobre  la 
composición de la muestra analizada.  
El contenido en fósforo se determinó disolviendo el compuesto en 3‐10 ml de 
agua regia, diluyendo con agua bidestilada hasta 30‐50 ml y midiendo la disolución 
en un espectrómetro de masas con plasma acoplado inductivamente Varian 715‐ES.  
 
Quitosán  Porcentaje de entrecruzamiento (THPC/quitosán)   24%  40%  80%  160% 
Hidrogeles 
base 
BPM  B24  B40  B80  B160 
MPM  M24  M40  M80  M160 
APM A24 A40 A80 A160 
Hidrogeles  
con NMP 
BPM  NB24  NB40  NB80  NB160 
MPM  NM24  NM40  NM80  NM160 
APM NA24 NA40 NA80 NA160 
Hidrogeles  
con CPT/NMP 
BPM  NB24‐CPT  NB40‐CPT  NB80‐CPT  NB160‐CPT 
MPM NM24‐CPT NM40‐CPT NM80‐CPT NM160‐CPT 
APM NA24‐CPT NA40‐CPT NA80‐CPT NA160‐CPT 
Hidrogeles  
con rodamina 
BPM        RB160 
MPM RM160 
APM RA160 
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4.3. Análisis termogravimétrico 
La  termogravimetría es una  técnica que mide  la variación de  la masa de una 
muestra  cuando  es  sometida  a  un  programa  de  temperatura  en  una  atmósfera 
controlada.  Esta  técnica  suministra  información  en  distintos  procesos  químicos 
como calcinación, actividad catalítica, quimisorción, descomposición, desolvatación, 
hidroscopicidad,  cinéticas,  reacciones  en  estado  sólido,  adsorción‐desorción, 
estabilidad térmica, etc. y si se trata de procesos exotérmicos o endotérmicos. 
Los  análisis  termogravimétricos  se  realizaron  en  una  electrobalanza  Perkin‐
Elmer Diamond, previamente calibrada, con platino como material de referencia, y 
que consta de un termopar de Pt / Pt‐Rh (10%). Las muestras en polvo introducidas 
en portamuestras de platino se calentaron en  flujo de aire o argón  (100 ml/min) 
desde  temperatura  ambiente  hasta  900ᵒC  a  una  velocidad  de  calentamiento  de 
10ᵒC/min. Antes de realizar las medidas de las muestras, se midió la línea base en un 
portamuestras vacío para corregir los resultados obtenidos para las formulaciones 
caracterizadas. 
4.4. Difracción de rayos X 
La  difracción  de  rayos  X  en  muestra  policristalina  permite  abordar  la 
identificación de fases cristalinas, puesto que todos los sólidos cristalinos poseen su 
difractograma característico. Los estudios de polimorfismo, medida del tamaño de 
partícula, determinación de diagramas de fase, etc. se realizan habitualmente por 
difracción de rayos X. 
Las muestras pulverizadas se colocaron y presionaron en un portamuestras para 
obtener una superficie plana y uniforme. Los diagramas de difracción de rayos X se 
registraron  utilizando  un  difractómetro  Philips  X’Pert  Plus  con  radiación  CuKα  (λ 
=1.5406 Å, 40 kV), velocidad de barrido en el rango de 0.6ᵒ a 10.0ᵒ (2θ) por minuto, 
con un paso de 0.02ᵒ (2θ) y un tiempo de análisis de 5 segundos. 
4.5. Microscopía de fluorescencia 
La  presencia  de  CPT  encapsulada  en  el  interior  del  hidrogel  se  comprobó 
visualmente  analizando  fragmentos  del  hidrogel  NM160‐CPT  mediante  un 
microscopio EBQ‐100 con cámara digital a color Leica DFC300 FX. 
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4.6. Microscopía electrónica de barrido 
Las  imágenes  de  microscopía  electrónica  de  barrido  (SEM)  proporcionan 
información  sobre  la  topografía  de  la  superficie  de  la  muestra,  la  apariencia, 
morfología  y  tamaño  de  las  estructuras  formadas.  Esta  técnica  es  ampliamente 
usada para evaluar la estructura característica de "red" en los hidrogeles. 
Para observar los cortes transversales de los hidrogeles de quitosán las muestras 
se adhirieron con una cinta de doble haz adhesivo sobre portamuestras cilíndricos; 
dichas muestras se recubrieron con una capa de Au/Pd utilizando un sputter‐coat 
marca  Polaron modelo  SC7640  a  una  presión  de  vacío  de  0.6 mbar  y  a  0.8 mA 
durante 120  segundos. Las  imágenes  se  tomaron con un microscopio de barrido 
marca Hitachi, modelo S4800 con un voltaje de aceleración de 5 Kv y una distancia 
de trabajo de 8 mm. 
5. Hinchamiento 
La capacidad de los hidrogeles para captar agua es una característica común a 
todos ellos, pero depende en gran medida del tipo de hidrogel (tipo de polímero, 
peso  molecular,  tipo  y  porcentaje  de  entrecruzamiento,  etc.).  Los  ensayos  de 
hinchamiento se  realizaron en dos partes para determinar  la  influencia de varios 
factores, como el peso molecular del quitosán, el grado de entrecruzamiento y el pH 
del medio. 
El análisis del hinchamiento, tanto dinámico como en equilibrio, se llevó a cabo 
en vasos con el medio atemperado a 37ᵒC en un baño termostatizado; las muestras 
se pesaron en una balanza (Acculab, Sartorious Group, Atilon, máx. 220 g, d=0.1 mg) 
previamente al inicio de los ensayos. Cada condición se estudió por triplicado. 
En el primer ensayo se analizó  la  influencia del peso molecular y el grado de 
entrecruzamiento en el hinchamiento de  los hidrogeles. Las pruebas se realizaron 
en un medio a pH 7.5 a 37ᵒC durante 48 horas, tiempo suficiente para alcanzar el 
equilibrio  de  hinchamiento.  Al  final  del  ensayo  los  hidrogeles  se  extrajeron  del 
medio, su superficie se secó cuidadosamente con papel de  filtro para eliminar el 
exceso de agua y se pesaron. El grado de hinchamiento en el equilibrio normalizado 
(Q∞) se calculó mediante la ecuación 1.IV.2 descrita en la “Introducción general”. 
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Los  datos  obtenidos  para  cada  condición  de  pH  y  porcentaje  de 
entrecruzamiento se compararon con la prueba estadística ANOVA de un factor con 
un  nivel  de  significación  p  =  0.05  para  determinar  si  existen  diferencias 
estadísticamente significativas entre los valores de Q∞. Para el análisis post hoc se 
seleccionó  una  prueba  paramétrica  o  no  paramétrica  en  función  de  la 
homogeneidad de las varianzas determinada por la prueba de Levene. 
En un segundo ensayo se estudió la cinética de hinchamiento y su dependencia 
con el pH del medio y el peso molecular del polímero. Los hidrogeles se introdujeron 
en distintos medios a pH 1.2, 4.5, 6.8 y 7.5 durante 48 horas a 37ᵒC. A intervalos de 
tiempo  determinados,  se  extrajeron  del  medio,  su  superficie  se  secó 
cuidadosamente  con  papel  de  filtro  y  se  pesaron,  devolviéndolos  finalmente  al 
mismo medio. El grado de hinchamiento normalizado a un tiempo t (Qt) se calculó 
en términos de peso de agua por peso de hidrogel seco empleando la ecuación 1.IV.1 
descrita en la “Introducción general”. 
Una vez obtenidos los perfiles de hinchamiento, éstos se compararon usando el 
cálculo del factor de similitud, f2. El f2 es un parámetro matemático independiente 
del modelo cinético y mide  la similitud entre dos curvas. La expresión matemática 
del f2 es la siguiente:  
 
 
(2.III.18) 
donde n es el número de pares de puntos que se comparan, Rt es el porcentaje de 
hinchamiento en  la formulación que se toma de referencia a cada tiempo y Tt es el 
porcentaje de hinchamiento en la formulación que se compara a cada tiempo. 
Para el cálculo del factor de similitud se debe emplear un número de puntos tal 
que incluya sólo el primer valor mayor del 85% del hinchamiento en equilibrio para 
cualquiera de las dos formulaciones. Si el f2 es mayor o igual a 50 indica que las curvas 
son similares. 
Asimismo, los datos de los perfiles se ajustaron a los modelos cinéticos de orden 
uno  y  orden  dos  para  determinar  el modelo  que mejor  describe  la  cinética  de 
hinchamiento de los hidrogeles; las ecuaciones de ambos modelos se detallan en la 
2݂ = 50 · ݈݋݃ ቐ൥1 +
1
݊ · ෍(ܴݐ − ܶݐ
݊
ݐ=1
)2൩
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“Introducción general” (ecuaciones 1.IV.4 y 1.IV.6). El ajuste del modelo cinético se 
realizó mediante la herramienta Solver del Excel. 
Los hidrogeles ensayados en el primer estudio a pH 7.5 fueron B24, B40, B80, 
B160, M24, M40, M80, M160, A24, A40, A80, A160 y en el segundo estudio a pH 1.2, 
4.5, 6.8 y 7.5 fueron B40, M40, A40. Los experimentos se realizaron por triplicado. 
6. Toxicidad en cultivos Caco‐2 
El objetivo de este ensayo fue determinar la toxicidad de los hidrogeles a través 
de la evaluación de la capacidad para producir muerte celular. El ensayo de MTT es 
un  ensayo  colorimétrico  basado  en  la  capacidad  de  las  células  vivas 
metabólicamente activas para reducir, por acción de  la succinato deshidrogenasa 
mitocondrial, el bromuro de 3‐(4,5‐dimetiltiazol‐2‐ilo)‐2,5‐difeniltetrazol  (MTT) de 
color amarillo en disolución a formazán, un compuesto  insoluble que precipita en 
forma  de  cristales  de  color  azul  oscuro  (figura  2.III.4).  La  cantidad  de  producto 
formado se puede disolver en DMSO y cuantificar por absorbancia   utilizando un 
lector  de  placas  de  ELISA.  La  cantidad  de  cristales  formados  es  proporcional  al 
número de células viables existentes.  
 
Figura 2.III.4. Esquema del fundamento del ensayo colorimétrico con MTT 
Para  considerar  válido  este  estudio,  las  células  tienen  que  estar  en  fase  de 
crecimiento exponencial durante todo el experimento, y los valores de absorbancia 
obtenidos al disolver  los  cristales deben encontrarse dentro del  rango adecuado 
para poder aplicar la ley de Lambert‐Beer (ecuación 2.III.19):  
 
N
N N
N
S
N
MTT (amarillo) Formazán (azul oscuro)
Células muertas
Células vivas
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  A =  ∙ C ∙ l  (2.III.19) 
donde  A  es  la  absorbancia,    es  el  coeficiente  de  extinción  molar,  C  es  la 
concentración del compuesto ensayado, y l es la longitud del paso de la luz a través 
de la muestra. 
Los hidrogeles ensayados fueron M24, M40, M80, M160 que tras la liofilización 
se molturaron y dispersaron en PBS (5 mg/ml). Los ensayos se  llevaron a cabo en 
placas de 96 pocillos de fondo plano con una densidad de 25000 células por pocillo. 
Las  células  se  sembraron  en  el  fondo  del  pocillo  y  se  cultivaron  en  condiciones 
estándar; 24  horas  tras  la  siembra  se  cambió  el medio  y  se  añadieron 50  μl  de 
muestras de hidrogel dispersadas. Las placas se  incubaron durante 24, 48 o 72 h, 
tras lo cual se adicionaron 20 μl de solución de MTT (5 mg/ml) a cada pocillo. Estas 
placas se sometieron a una nueva  incubación a 37°C durante 3 h para permitir  la 
reacción de reducción del MTT. A continuación, se retiró el contenido de los pocillos, 
los cristales de formazán se disolvieron en DMSO y se cuantificó su absorbancia a 
490 mm mediante un  lector de placas  Labsystems Multiskan EX.  Los ensayos  se 
realizaron por cuadruplicado para cada tipo de hidrogel.  
Las diferencias entre los valores de supervivencia celular se estudiaron mediante 
la prueba estadística ANOVA de un factor con un nivel de significación p = 0.05. Como 
prueba post hoc se seleccionó una prueba paramétrica o no paramétrica en función 
de la homogeneidad de las varianzas determinada por la prueba de Levene. 
7. Citocompatibilidad 
En este ensayo se comprobó la citotoxicidad de los hidrogeles formados a través 
de  la medida de  la viabilidad de  las células Caco‐2 tras su sembrado e  incubación 
sobre los hidrogeles. En primer lugar, en una placa de 12 pocillos se procedió a la 
gelificación del polímero para formar los hidrogeles, tras lo cual se añadió medio de 
cultivo y se cambió varias veces, para permitir  la captación de dicho medio en el 
interior de la red polimérica y neutralizar el pH ácido de los hidrogeles. Tras 24 horas, 
se añadieron las células y se dejaron incubar durante 3 y 7 días cambiando el medio 
de cultivo. Pasado este tiempo, se realizó la tinción de las células utilizando el kit de 
citotoxicidad/viabilidad LIVE/DEAD®. Este kit utiliza dos colorantes para determinar 
la  viabilidad  de  las  células  en  una  población  basándose  en  las  diferencias  de  la 
actividad esterasa y la integridad de la membrana plasmática que hay entre células 
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vivas  y  muertas.  El  kit  de  citotoxicidad/viabilidad  LIVE/DEAD®  discrimina 
rápidamente  las  células vivas de  las muertas mediante  la  tinción  simultánea  con 
calceína  AM  verde  fluorescente  y  homodímero‐1  de  etidio  rojo  fluorescente;  el 
primero indica la actividad esterasa intracelular, mientras que el segundo indica la 
pérdida de integridad de la membrana plasmática. Mediante este sistema los niveles 
de  fondo  son  bajos  debido  a  que  ambos  colorantes  son  prácticamente  no 
fluorescentes antes de  interactuar  con  las  células.  Finalmente,  tras  la  tinción  las 
células se observaron con un microscopio de fluorescencia (Nikon Eclipse E800). 
La tinción se realizó en los hidrogeles M40 y M80 a los 3 y 7 días de incubación 
tras el sembrado.  
8. Mucoadhesividad 
8.1. Mucoadhesividad in vitro 
El  ensayo  de mucoadhesividad  in  vitro  se  realizó  para  estimar  la  capacidad 
mucoadhesiva de las formulaciones en el tracto gastrointestinal como ensayo previo 
y complementario al estudio de mucoadhesividad in vivo. Para ello, se usaron ratas 
Wistar  macho  de  12  semanas  de  edad,  que  fueron  sacrificadas  por  inyección 
intraperitoneal de 90 mg/kg de pentobarbital sódico. Inmediatamente después, se 
extirpó el tracto gastrointestinal y se dividió en los siguientes segmentos: estómago, 
duodeno, yeyuno,  íleon y colon. Estos tejidos se  lavaron con suero salino y se  les 
practicó una incisión longitudinal para abrirlos y exponer el lumen. 
Para  este  ensayo  se  diseñó  un  sistema  (figura  2.III.5)  que  consta  de  una 
superficie inclinada 45 grados sobre la cual se instaló un dispositivo que bombea un 
flujo constante de 4 ml/min. Sobre esta superficie se colocaron portaobjetos a los 
que se les pegaron con cianoacrilato los tejidos estudiados.  
Para determinar si hay diferencias de mucoadhesividad debido al peso molecular 
del polímero se ensayaron las formulaciones B160, M160 y A160. Estos hidrogeles 
liofilizados fueron rehidratados durante 45 minutos a pH 1.2 y posteriormente se 
colocaron sobre los estómagos con un flujo de tampón a pH 1.2 durante 1.5 horas. 
Pasado ese  tiempo,  los mismos hidrogeles  se colocaron  sobre el  tejido duodenal 
durante  15  minutos  con  un  flujo  constante  de  tampón  a  pH  4.5.  El  mismo 
procedimiento se llevó a cabo con los restantes tejidos: yeyuno a pH 6.8 durante 1.4 
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horas, íleon a pH 6.8 durante 1.4 horas y colon a pH 7.5 hasta las 48 horas desde el 
inicio del ensayo. Los tampones se prepararon según se describe en la Farmacopea 
Europea.45 Como control negativo se utilizó un disco de polipropileno de peso similar 
a las muestras ensayadas. 
 
Figura 2.III.5. Esquema del sistema de plano inclinado diseñado para el estudio 
de mucoadhesividad 
Con  este  planteamiento,  un  objeto  o  formulación  que  no  sea  adhesiva  se 
desplazaría debido a la fuerza de la gravedad y a la fuerza de arrastre del flujo. En 
los portaobjetos  se marcó  la altura a  la que  se colocaron  las  formulaciones para 
determinar la magnitud de desplazamiento. El flujo de tampón tiene dos funciones, 
mantener hidratado el tejido y el hidrogel simulando  las condiciones fisiológicas y 
producir la fuerza de arrastre. 
Un sistema de grabación registró la evolución del ensayo para determinar si los 
hidrogeles  se  mantenían  en  el  lugar  en  el  que  habían  sido  colocados  o  se 
desplazaban leve o totalmente cayendo del sistema.  
8.2. Mucoadhesividad in vivo 
El objetivo de este ensayo fue evaluar el tiempo de tránsito gastrointestinal de 
los  hidrogeles  como  indicativo  de  su mucoadhesividad  y  capacidad  para  quedar 
retenidos en el tracto, permitiendo de ese modo actuar como sistemas de liberación 
durante un mayor periodo de tiempo. El protocolo de este estudio fue aprobado por 
el Comité de Ética con el código 2015/VSC/PEA/00008. 
formulación
tejido
portaobjetos
Plano inclinado 45ᵒ
flujo constante
Bomba
peristáltica
Sistema 
desagüe
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Los animales empleados fueron ratas macho de raza Wistar de unas 12 semanas 
de edad y 230‐250 g de peso. Los animales se dividieron en grupos y subgrupos en 
función  de  la  formulación  administrada  y  del  tiempo  de  sacrificio  del  animal, 
siguiendo el esquema de la tabla 2.III.6; el estudio se llevó a cabo en 36 animales, es 
decir, 3 ratas por subgrupo. 
 
Tabla 2.III.6. Esquema de los grupos y subgrupos de animales ensayados 
Las formulaciones evaluadas fueron los hidrogeles base marcados con rodamina 
con  grado  de  entrecruzamiento  del  160%;  se  introdujeron  7  mg  de  dichas 
formulaciones  liofilizadas en cápsulas de gelatina marca Torpac® tamaño 9. Como 
control de tránsito intestinal se escogió el sulfato de bario en polvo que se introdujo 
dentro de las cápsulas; se eligió este compuesto debido a que se trata de un sólido 
no absorbible a través del tracto gastrointestinal.  
Los  animales  se  sometieron  a  un  periodo  de  ayuno  de  unas  2‐4  horas, 
permitiéndoles el acceso libre a agua para garantizar su hidratación. A continuación 
se administraron las cápsulas mediante una sonda oral; las cápsulas se deshacen en 
contacto con  los  fluidos gástricos  liberando su contenido. Las ratas se dejaron en 
jaulas individuales para permitir la recogida de heces de cada animal. 
A los tiempos prefijados según el subgrupo (1, 2 o 4.5 horas) se sacrificaron los 
animales  por  dislocación  cervical  tras  anestesia  inhalatoria  de  isofluorano  y  se 
extrajeron  los  tractos  gastrointestinales. Mediante  el  aparato  In‐Vivo  FX  Pro  se 
obtuvieron fotografías de los tractos e imágenes de fluorescencia para los grupos a 
Grupo Subgrupo
Formulación
ensayada 
Tiempo de
sacrificio (h) 
1 
A 
RB160 
1 
B  2 
C  4.5 
2 
A
RM160 
1
B 2
C  4.5 
3 
A 
RA160 
1 
B  2 
C  4.5 
4 
A 
Sulfato de bario
1 
B  2 
C  4.5 
Capítulo 2. Hidrogeles covalentes basados en tetraquis(hidroximetil)fosfonio 
156 
 
los que  se  les había  administrado  la  formulación marcada  con  rodamina;  de  los 
grupos controles se obtuvieron imágenes radiográficas. El mismo procedimiento se 
realizó con las heces de los animales, para determinar si la formulación había sido 
eliminada del organismo a los distintos tiempos. 
Mediante el  software  ImageJ® se  realizó  la superposición de  las  imágenes de 
fluorescencia  con  las  fotografías  para  los  hidrogeles  marcados  con  rodamina. 
Usando el mismo software se midió la longitud del intestino y la localización de los 
hidrogeles y el sulfato de bario para cada animal. Mediante una hoja de cálculo de 
Excel se realizaron los cálculos de la localización relativa de las formulaciones y los 
controles frente a la longitud total intestinal. 
9. Liberación 
En  este  estudio  se  evaluó  la  capacidad  de  los  hidrogeles  como  sistemas  de 
liberación modificada y la influencia del peso molecular del polímero y del grado de 
entrecruzamiento en los perfiles de liberación. 
El ensayo se llevó a cabo en botellas de vidrio colocadas en un agitador orbital 
termorregulado (Stuart orbital incubator  SI50) a 37ᵒC y 100 movimientos oscilantes 
por minuto  durante  48  horas.  Para  simular  las  condiciones  gastrointestinales,  a 
determinados periodos de tiempo el pH del medio se modificó según el esquema 
recogido en la tabla 2.III.7. La toma de muestras se realizó a tiempos prefijados (tabla 
2.III.8) y el volumen retirado se repuso con el medio correspondiente. Al final del 
ensayo, los hidrogeles se trataron con HCl 35% durante 12 horas para desintegrar la 
red y recuperar el fármaco que pudiera quedar atrapado. Finalmente, el producto 
resultante se neutralizó, se centrifugó y el sobrenadante se cuantificó junto con el 
resto de muestras mediante HPLC para determinar  la  concentración de CPT.  Los 
datos obtenidos se trataron matemáticamente con el Excel teniendo en cuenta las 
variaciones de volúmenes debidas a los cambios de pH. El porcentaje de liberación 
a cada tiempo se calculó tomando como dosis inicial la suma de la cantidad máxima 
liberada y la cantidad obtenida tras la desintegración del sistema. 
Se ensayaron por  triplicado  los hidrogeles entrecruzados al 24%, 40%, 80% y 
160% de los tres pesos moleculares de polímero.  
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Tabla 2.III.7. Esquema del ensayo de liberación in vitro: periodos de tiempo a los 
que  se  ha  estudiado  cada  pH,  composición  del  medio  y  zona  del  tracto 
gastrointestinal que se simula en cada periodo 
 
Tabla 2.III.8. Tiempos de toma de muestra expresados desde el inicio del ensayo 
Los perfiles de liberación obtenidos se compararon mediante el cálculo del f2, 
usando  la ecuación 2.III.18. En este caso, Rt es el porcentaje de fármaco liberado a 
cada tiempo en la formulación que se toma de referencia y Tt es el porcentaje liberado 
a cada  tiempo para  la  formulación que se evalúa. Del mismo modo, se emplea un 
número de puntos tal que incluya sólo el primer valor mayor del 85% del porcentaje 
de fármaco liberado para cualquiera de las dos formulaciones. Si el f2 es mayor o igual 
a 50 indica que las curvas son similares. 
El ajuste de los perfiles para establecer el modelo cinético de liberación se realizó 
aplicando  la  ecuación  1.IV.7  de  Korsmeyer‐Peppas,  descrita  en  la  “Introducción 
general”. Se utilizaron los valores experimentales hasta un porcentaje de liberación 
del 60% de la cantidad total existente en el hidrogel. Los valores teóricos de Mt/M∞ 
se ajustaron mediante la herramienta Solver del Excel para hacer mínima la suma de 
cuadrados  residuales  (SSR)  y  hallar  los  parámetros  n  (exponente  difusional)  y  K 
(constante cinética). 
 
Tiempo (h)  pH  Zona del tracto
simulada  Composición 
1.5  1.2  Estómago  A) 78 ml HCl 0.1 N + NaOH c.s.p. pH 1.2 
0.25  4.5  Duodeno  B) A + 112 ml tampón fosfato pH 7.5 (50 mM)  
+ 2.6 ml de NaOH 1 M 
2.75  6.8  Yeyuno e íleon  C) B + 2.6 ml de NaOH 1 M 
Hasta 48  7.5  Colon  D) C + 1.7 ml de NaOH 1 M 
pH  Tiempos de muestreo (h) 
1.2  0.083, 0.25, 0.5, 1, 1.5 
4.5  1.58, 1.75 
6.8  2, 3, 4, 4.5 
7.5  4.58, 6, 8, 10, 24, 48 

Capítulo 2. Hidrogeles covalentes basados en tetraquis(hidroximetil)fosfonio 
 
159 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
IV. RESULTADOS Y DISCUSIÓN 
1. Estabilidad de la camptotecina 
La estabilidad de  las soluciones de CPT se ha valorado para determinar si  las 
muestras  de  los  ensayos  se  pueden mantener  en  determinadas  condiciones  de 
conservación,  durante  cierto  tiempo,  antes  de  su  cuantificación mediante HPLC. 
Como paso previo, antes de proceder al cálculo de los parámetros representativos 
de la degradación se realizó el cálculo del estadístico F con objeto de analizar si se 
producía cambio en la concentración de CPT en las muestras en función del tiempo. 
En todos los casos los valores de F calculados no resultaron ser significativos, por 
lo  que  se  puede  considerar  que  la  CPT  es  estable  en  todas  las  condiciones  de 
almacenamiento ensayadas durante el tiempo analizado. 
Capítulo 2. Hidrogeles covalentes basados en tetraquis(hidroximetil)fosfonio 
160 
 
2. Clasificación biofarmacéutica de la camptotecina 
Se han realizado estudios de solubilidad y permeabilidad de este fármaco para 
poder clasificarlo según el BCS.  
Los valores de concentración de saturación (Cs) así como el número de dosis se 
muestran en la tabla 2.IV.1. La solubilidad de la CPT en soluciones acuosas se sitúa 
en el rango de 6‐14 µg/ml dependiendo del valor de pH del medio; la Cs a pH 1.2 y 
6.8 es mayor que a pH 4.5 y 7.5. Según estudios publicados, la dosis en humanos es 
de 6 mg/m2/día,46 que equivale a unos 11 mg para una persona de 70 kg y 1.70 m 
(fórmula de Mosteller). Para esta dosis de CPT, los valores de Do son superiores a 1 
en todos  los casos,  lo que  indica que se trata de un fármaco de baja solubilidad47 
para cualquiera de los pHs estudiados. 
 
Tabla 2.IV.1. Valores de solubilidad (Cs) y número de dosis para la CPT a distintos 
pHs 
Respecto  a  los  estudios  de  permeabilidad  in  vitro,  de  los  posibles modelos 
celulares utilizados para este estudio se ha seleccionado el de células de carcinoma 
de  colon  humano  (Caco‐2)  ya  que  es  el  más  ampliamente  validado  para  la 
caracterización de la permeabilidad por difusión pasiva.48‐50 A pesar de que su tasa 
de crecimiento es más lenta, su capacidad de expresión de transportadores así como 
su similitud con el  intestino humano es mayor que la de otras células usadas para 
este fin. 
Los valores de permeabilidad de CPT (5 µM, 10 µM y 50 µM) y metoprolol (100 
µM) en células Caco‐2 a los 21 días tras el sembrado se muestran en la tabla 2.IV.2 
y figura 2.IV.1.  
pH  Cs (µg/ml)  Do 
1.2 14.21 ± 1.23  3.1
4.5 6.42 ± 0.18  6.8
6.8 14.71 ± 0.57  3.0
7.5 9.35 ± 1.82  4.7
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Tabla 2.IV.2. Valores de permeabilidad (cm/s) del metoprolol (MET) a 100 µM y 
de la CPT a 5 µM, 10 µM y 50 µM en Caco‐2 a los 21 días tras la siembra 
 
Figura 2.IV.1. Permeabilidad (cm/s) del metoprolol (MET) a 100 µM y CPT a 5 µM, 
10  µM  y  50  µM  en  Caco‐2  a  los  21  días  tras  la  siembra.  (*)  =  Diferencias 
estadísticamente significativas (comparado con metoprolol) 
Como se puede observar en la figura 2.IV.1., la permeabilidad de la CPT a 50 µM 
es  significativamente  inferior  a  la  del metoprolol.  Asimismo,  existen  diferencias 
estadísticamente significativas para las permeabilidades de CPT entre 5 y 50 µM y 
entre 10 y 50 µM.  Estas diferencias de permeabilidad en función de la concentración 
son debidas a la absorción del antitumoral mediada por transportadores.  
Con el fin de confirmar los resultados obtenidos in vitro, se han llevado a cabo 
estudios de permeabilidad in situ. El método de Doluisio posee varias ventajas frente 
a  otros  similares,  ya  que  se  lleva  a  cabo  sin  recirculación,  lo  que  evita  la 
desorganización  de  la  capa  acuosa  de  difusión  adyacente  a  la  membrana  y  la 
alteración de las condiciones fisiológicas; además se mantienen condiciones de flujo 
sanguíneo e integridad tisular similares a las existentes in vivo.  
La tabla 2.IV.3 y la figura 2.IV.2 muestran los valores de permeabilidad de CPT (5 
µM, 10 µM y 50 µM) y metoprolol (100 µM) en intestino delgado (figura 2.IV.2 a) y 
colon (figura 2.IV.2 b). El valor de la constante aparente de velocidad de absorción 
 Caco‐2  21 días 
CPT 5 µM  3.12∙10‐5 ± 7.80∙10‐6
CPT 10 µM  2.60∙10‐5 ± 2.79∙10‐8
CPT 50 µM  7.88∙10‐6 ± 5.90∙10‐7
MET 100 µM 2.30∙10‐5 ± 2.20∙10‐6
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(kap)  se  ha  transformado  en  valores  de  permeabilidad  intestinal  efectiva  para 
posibilitar  la  comparación  con  los  datos  obtenidos  en  la  técnica  in  vitro.  Dicha 
transformación  se  ha  realizado  tomando  como  referencia  la  longitud  intestinal 
media y el volumen perfundido de disolución.  
 
Tabla  2.IV.3. Valores de permeabilidad (cm/s) del metoprolol (MET) a 100 µM y 
de la CPT a 5 µM, 10 µM y 50 µM en intestino delgado y colon 
 
Figura 2.IV.2. Permeabilidad (cm/s) del metoprolol (MET) a 100 µM y CPT a 5 µM, 
10 µM y 50 µM en a) intestino delgado y b) colon. (*) Diferencias estadísticamente 
significativas (comparado con metoprolol) 
La existencia de diferencias entre las permeabilidades obtenidas con las distintas 
concentraciones de CPT ensayadas en intestino delgado y colon se muestran en la 
tabla 2.IV.4. 
 
Tabla 2.IV.4. Resultados estadísticos de ANOVA de un factor. S/NS = existen/no 
existen diferencias estadísticamente significativas 
 Intestino delgado  Colon 
CPT 5 µM  8.51∙10‐5 ± 4.12∙10‐6  3.71∙10‐5 ± 5.64∙10‐6 
CPT 10 µM  7.55∙10‐5 ± 3.49∙10‐6  3.41∙10‐5 ± 7.44∙10‐6 
CPT 50 µM  7.49∙10‐6 ± 6.83∙10‐7  2.42∙10‐5 ± 5.70∙10‐6 
MET 100 µM  5.50∙10‐5 ± 2.20∙10‐6  8.14∙10‐5 ± 1.85∙10‐5 
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En la figura 2.IV.2 se observa que en intestino delgado a bajas concentraciones 
de CPT (5 y 10 µM) la permeabilidad es mayor que la del fármaco de referencia; sin 
embargo,  la  permeabilidad  de  la  CPT  disminuye  significativamente  a 
concentraciones mayores (50 µM) siendo menor que la del metoprolol. En cambio, 
en  colon,  las  tres  concentraciones  ensayadas  de  CPT  tienen  una  permeabilidad 
significativamente menor que  la del metoprolol.  Los  resultados obtenidos  in  situ 
concuerdan con los observados en el estudio de permeabilidad en Caco‐2.  
Según los resultados se deduce que la CPT se absorbe tanto por difusión pasiva 
como por transportadores activos. La permeabilidad por difusión pasiva es baja, en 
cambio la existencia de transportadores de absorción (principalmente en intestino 
delgado  y  Caco‐2  a  los  21  días)  aumentan  la  permeabilidad  de  dicho  fármaco. 
Cuando la concentración de CPT es igual o mayor a 50 µM, los transportadores de 
absorción se saturan por lo que la permeabilidad del fármaco es menor.   
Por todo ello, la CPT puede considerarse un fármaco de alta permeabilidad en 
intestino  delgado  para  concentraciones  ≤  10  µM  y  de  baja  permeabilidad  para 
concentraciones  ≥  50  µM.  Estas  diferencias  de  permeabilidad  en  función  de  la 
concentración pueden ser atribuidas a la existencia de componentes de absorción y 
secreción activa como se ha propuesto en algunos estudios.26, 28 Por el contrario, 
este  fármaco  presenta  baja  permeabilidad  en  colon  debido  a  la  escasez  de 
transportadores en este tramo intestinal.   
En base a los resultados obtenidos en los estudios de solubilidad y permeabilidad 
se  concluye  que  la  CPT  es  un  fármaco  de  baja  solubilidad  y  permeabilidad 
dependiente de la concentración y del tramo intestinal en el que se encuentre. Por 
tanto, puede clasificarse como un fármaco clase II para bajas concentraciones (≤ 10 
µM) en intestino delgado y un fármaco clase IV para altas concentraciones (≥ 50 µM) 
en intestino delgado y cualquier concentración en intestino grueso. 
En este estudio se ha demostrado que  la CPT es un buen candidato para ser 
administrado mediante un sistema de liberación controlada por vía oral, ya que con 
dicho  sistema  se  obtendrían  concentraciones  bajas  de  fármaco  que  podrían 
absorberse rápidamente, facilitando el aprovechamiento del fármaco y reduciendo 
el tiempo de permanencia en lumen intestinal fuera del sistema de liberación.    
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3. Reacción  de  síntesis  de  los  hidrogeles  y  marcaje  con 
rodamina 
El THPC actúa como reticulante tetrafuncional para la formación de hidrogeles a 
partir  de  polímeros  aminados  como  el  quitosán  (figura  2.IV.3).  El  THPC  puede 
reaccionar con aminas primarias y secundarias a través de la reacción de Mannich.41 
Se ha propuesto que la reacción se inicia por la generación de formaldehído, el cual 
reacciona  con  los  grupos  amino  para  formar  iones  imonio.  El derivado  de  THPC 
reacciona  con  los  iones  formados  para  completar  el  reemplazo  del  grupo 
hidroximetilo, lo que origina la condensación con la amina.  
 
Figura 2.IV.3. Reacción de formación de hidrogeles a partir de quitosán y THPC 
En la reacción de formación del hidrogel se han utilizado cantidades milimolares 
de THPC que producen formaldehído en un rango 1000 veces menor que la cantidad 
de THPC utilizada,41 por lo que la toxicidad de este compuesto se hipotetizó que sería 
baja.  Chung  y  col.  realizaron  un  estudio  colorimétrico  para  la  detección  de 
formaldehído  donde  detectaron  concentraciones  milimolares  del  mismo  en 
soluciones molares de THPC.41 
La estructura química del THPC permite la unión covalente de una molécula de 
agente entrecruzante con cuatro aminas libres del quitosán. Sin embargo, cuando el 
número de grupos reactivos del THPC (grupos hidroximetilo) exceden al número de 
grupos amino reactivos, es probable que ciertas moléculas de THPC reaccionen con 
uno  sólo  de  sus  grupos  hidroximetilo,  consumiendo  las  aminas  libres  sin  crear 
entrecruzamientos efectivos. También es posible que ante el exceso de moléculas 
de reticulante, dos grupos hidroximetilo de una misma molécula o de dos moléculas 
distintas de THPC se condensen con un único grupo amino primario (figura 2.IV.4). 
Por ello, en  este  trabajo  se han  estudiado  varios porcentajes de  reacción  THPC‐
quitosán,  concluyendo  que  la  relación  óptima  es  aquella  que  consigue  crear 
hidrogeles consistentes  (aspecto del hidrogel obtenido en la figura 2.IV.5) y capaces 
de retener y liberar fármacos con la mínima proporción de agente reticulante. Esta 
Tª amb
H2O
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mínima cantidad de agente entrecruzante evita la posible toxicidad derivada de la 
formación de formaldehído y la reactividad de los grupos hidroximetilo que no hayan 
reaccionado  con el quitosán. Esta proporción óptima entre polímero y el agente 
reticulante se ha situado en el rango entre 24% y 160% (moles de THPC/moles de 
unidades de repetición de quitosán). 
 
Figura 2.IV.4. Representación de los posibles grados de fosforilación del quitosán 
a  distintas  concentraciones  de  THPC.  Nota:  No  muestra  el  entrecruzamiento.  El 
quitosán se representa desacetilado para simplificar el esquema de reacción 
 
Figura 2.IV.5. Aspecto del hidrogel con CPT, NM40‐CPT 
Marcaje con  rodamina 
En  la  reacción  del  polímero  con  el marcador  fluorescente  en medio  acuoso 
básico  reaccionan el grupo  isotiocianato de  la  rodamina  con el  grupo amino del 
quitosán, formando un enlace tiourea, según se muestra en la figura 2.IV.6. 
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Figura  2.IV.6.  Representación  de  la  reacción  de  rodamina  isotiocianato  con 
quitosán 
4. Caracterizaciones  
4.1. Análisis  elemental  y  espectrometría  de masas  con  plasma 
acoplado inductivamente 
Los resultados del análisis elemental del quitosán comercial de distintos pesos 
moleculares (BPM, MPM, APM), de  los “hidrogeles base” y de  los “hidrogeles con 
NMP”, así como el ICP‐MS de fósforo de ambos tipos de hidrogeles, se recogen en 
las tablas 2.IV.5 y 2.IV.6. 
El  ICP‐MS  de  los  polímeros  tratados  con  distintas  concentraciones  de  THPC 
muestra  que  el  porcentaje  de  fósforo  incorporado  a  la  red  orgánica  aumenta 
conforme incrementa la proporción de agente entrecruzante añadido. Asimismo, se 
observa  que  el  proceso  de  fosforilación  es  porcentualmente muy  similar  entre 
polímeros de distinto peso molecular con el mismo porcentaje de entrecruzamiento 
(tabla 2.IV.5).  
Comparando  la  fosforilación de  los polímeros de distintos pesos moleculares 
tratados  a distintas  concentraciones de  THPC,  en  ausencia o presencia de NMP, 
(tabla  2.IV.6)  se  observa  que  el  disolvente  no  interfiere  en  la  incorporación  del 
agente entrecruzante, ya que el porcentaje de fósforo es muy similar en las parejas 
de  valores  correspondientes  a presencia  y  ausencia de disolvente,  esto  es, B24‐
NB24, B160‐NB160, etc. 
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Tabla 2.IV.5. Resultados del análisis elemental e ICP‐MS de fósforo del quitosán 
sin tratar a los distintos PM y los “hidrogeles base” correspondientes entrecruzados 
con THPC. 
 
Tabla  2.IV.6.  Resultados  del  análisis  elemental  e  ICP‐MS  de  fósforo  de  los 
“hidrogeles base” y de los “hidrogeles con NMP” correspondientes  
N% C% H% P%
BPM 7.38 39.93 7.06 ‐‐‐
B24 5.90 40.43 6.87 1.7
B40  5.95  38.30  6.23  2.5 
B80  5.48  37.61  6.14  5.5 
B160  4.52  35.35  6.11  7.6 
MPM  7.23  40.42  6.94  ‐‐‐ 
M24 5.81 37.75 6.50 2.0
M40 5.97 39.00 6.47 2.3
M80 5.21 36.73 6.38 5.3
M160 4.79 35.75 6.40 7.8
APM  7.30  40.56  7.00  ‐‐‐ 
A24  6.00  40.10  6.55  1.6 
A40  5.67  40.07  7.04  2.5 
A80  5.21  38.80  6.87  5.3 
A160  4.66  35.72  6.35  6.7 
N% C% H% P%
B24  5.90  40.43  6.87  1.7 
NB24 6.95 40.00 6.74 1.6
B160  4.52  35.35  6.11  7.6 
NB160 5.37 36.40 6.60 7.0
M24  5.81  37.75  6.50  2.0 
NM24 6.94 40.00 6.34 1.8
M160  4.79  35.75  6.40  7.8 
NM160 5.43 36.64 6.66 7.3
A24  6.00  40.10  6.55  1.6 
NA24 7.17 40.62 6.71 1.3
A160  4.66  35.72  6.35  6.7 
NA160 5.54 37.00 6.30 6.4
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4.2. Análisis termogravimétrico 
Mediante el análisis termogravimétrico, se ha analizado la estabilidad térmica y 
los porcentajes de pérdida de masa de los polímeros comerciales y de los “hidrogeles 
base”. Además, se ha evaluado si  la adición de NMP como disolvente del fármaco 
influye en la estabilidad de los hidrogeles, habiéndose analizado la presencia de éste 
en  los  hidrogeles  de  los  tres  PM  de  quitosán  a  los  niveles  de  entrecruzamiento 
mínimo  y  máximo,  24%  y  160%,  respectivamente.  De  la  misma  forma,  se  ha 
estudiado  si  la  adición  de  la  CPT  tiene  influencia  en  la  termoestabilidad  de  los 
hidrogeles, evaluando los hidrogeles correspondientes a los tres PM de quitosán con 
el nivel de reticulación mínima y máxima, 24% y 160%, respectivamente. Por último, 
también se ha valorado si la reacción con la rodamina afecta a la estabilidad térmica 
de los productos. Para ello, se han evaluado los tres PM de quitosán marcados con 
rodamina,  denominados  RBPM,  RMPM  y  RAPM,  y  los  hidrogeles  resultantes  del 
entrecruzamiento con la máxima cantidad de THPC ensayada (160% de reticulación): 
RB160, RM160, RA160. 
Como se observa en  las curvas de TGA de los distintos PM de quitosán (figura 
2.IV.7 a), los tres PM muestran la misma pérdida de masa porcentual. En el análisis 
DTG  se  muestran  los  picos  de  pérdida  de  agua  residual  a  los  75ᵒC,  de 
despolimerización a los 300ᵒC y de pirólisis entre los 500 y 650ᵒC (figura 2.IV.7 b). 
 
Figura 2.IV.7. Gráficas de a) TGA, b) DTG  para el quitosán con distintos pesos 
moleculares 
Si  se  compara  el  comportamiento  de  uno  de  los  polímeros  de  quitosán  (es 
indiferente el PM) con los distintos grados de entrecruzamiento con THPC (figuras 
2.IV.8 a, 2.IV.9 a y 2.IV.10 a),  se observa una  clara disminución de  la estabilidad 
térmica cuanto mayor es el grado de entrecruzamiento, así como un residuo de un 
‐0.012
‐0.01
‐0.008
‐0.006
‐0.004
‐0.002
0
0.002
0 100 200 300 400 500 600 700 800 900
1/ᵒC
ᵒC
BPM
MPM
APM
0
20
40
60
80
100
120
0 100 200 300 400 500 600 700 800 900
%
°C
a b
Capítulo 2. Hidrogeles covalentes basados en tetraquis(hidroximetil)fosfonio 
 
169 
 
10  a  un  25%  en  los  hidrogeles,  siendo  despreciable  el  residuo  de  polímero  sin 
entrecruzar a  temperaturas  superiores a 600ᵒC.  La pérdida de masa  se origina a 
menor temperatura para los hidrogeles que para el polímero sin entrecruzar. 
En las gráficas de TGA y DTG (figuras 2.IV.8, 2.IV.9 y 2.IV.10) para cualquiera de 
los PM de quitosán en las que se compara los distintos ratios de entrecruzamiento 
del hidrogel y el polímero sin entrecruzar, el primer evento  térmico en el que se 
produce  la pérdida de humedad o agua residual se da en todos  las muestras a los 
75ᵒC. En cambio, la temperatura a la que se produce la máxima descomposición del 
producto (Tmáx) es menor cuanto más entrecruzado esté el hidrogel, siendo máxima 
para el polímero sin entrecruzar. Es decir,  la Tmáx varía de 200ᵒC para el quitosán 
entrecruzado  al  160%  a  300ᵒC  para  el  quitosán  sin  entrecruzar.  Esta  tendencia 
observada es debida a que cuanto más reticulada esté una estructura, es más amorfa 
y, por tanto, más inestable térmicamente.  
 
Figura 2.IV.8. Gráficas de a) TGA y b) DTG para el quitosán de bajo PM y sus 
hidrogeles base correspondientes con distintos porcentajes de entrecruzamiento 
 
Figura 2.IV.9. Gráficas de a) TGA y b) DTG para el quitosán de medio PM y sus 
hidrogeles base correspondientes con distintos porcentajes de entrecruzamiento 
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Figura 2.IV.10. Gráficas de a) TGA y b) DTG para el quitosán de alto PM y sus 
hidrogeles base correspondientes con distintos porcentajes de entrecruzamiento con 
THPC 
En el caso de  la adición de NMP al hidrogel,  tanto en  las gráficas TGA  (figura 
2.IV.11 a) como en  las DTG (figura 2.IV.11 b) de todos  los casos estudiados, no se 
observa  ninguna  alteración  en  la  termoestabilidad  debida  a  la  adición  de  dicho 
solvente. 
 
Figura 2.IV.11. Gráficas de a) TGA y b) DTG de los hidrogeles con NMP de mayor 
y menor grado de entrecruzamiento para el quitosán de distintos PM 
Respecto a la adición de CPT al hidrogel, en las gráficas de TGA (figura 2.IV.12 a) 
se observa un mayor porcentaje de pérdida de masa entre  los 200  y 300ᵒC que 
corresponde  al  rango  de  temperaturas  en  el  que  funde  este  antitumoral.  Este 
porcentaje de pérdida de masa se debe exclusivamente al fármaco, y no se observa 
que la estructura del hidrogel se vea afectada. 
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Figura 2.IV.12. Gráficas de a) TGA y b) DTG de los hidrogeles con CPT de mayor y 
menor grado de entrecruzamiento para el quitosán de distintos PM 
Para las muestras de quitosán marcadas con rodamina, los perfiles de TGA y DTG 
(figura 2.IV.13) son muy similares a los del polímero comercial (ver figura 2.IV.7), de 
lo que se desprende que la reacción con la rodamina no afecta a la termoestabilidad 
del  polímero.  La  misma  conclusión  se  obtiene  si  se  comparan  los  hidrogeles 
marcados con rodamina con aquellos sin marcar (representados en las figuras 2.IV.8 
–  2.IV.10).  La  comparativa  realizada  para  los  hidrogeles  entrecruzados  al  160% 
demuestra  que  la  reacción  con  rodamina  no  afecta  a  la  estabilidad  térmica  del 
hidrogel. 
 
Figura 2.IV.13. Gráficas de a) TGA y b) DTG de los distintos pesos moleculares de 
quitosán marcados con rodamina y sus respectivos hidrogeles entrecruzados al 160% 
4.3. Difracción de rayos X 
El  difractograma  de  rayos  X  del  quitosán  de  medio  PM  sin  tratar  (MPM), 
modificado  a  diferentes  concentraciones  de  THPC,  en  ausencia  (M24, M160)  y 
Capítulo 2. Hidrogeles covalentes basados en tetraquis(hidroximetil)fosfonio 
172 
 
presencia (NM24, NM160) de NMP como disolvente y en presencia de CPT (NM160‐
CPT) se representa en la figura 2.IV.14.  
 
Figura  2.IV.14.  Difractograma  de  rayos  X  del  quitosán MPM,  y  los  hidrogeles 
correspondientes entrecruzados con THPC al 24 y 160%, así como sus homólogos con 
NMP, y el hidrogel entrecruzado al 160% conteniendo CPT 
El quitosán original presenta dos picos anchos característicos en ángulos (2θ) de 
10 y 20 grados.51 Se produce una disminución de  la cristalinidad al entrecruzar el 
polímero  con  THPC  al  24%,  observándose  la  pérdida  de  pico  a  20  grados.  Un 
aumento  considerable  en  la  incorporación  de  agente  entrecruzante 
(entrecruzamiento  al  160%),  aumenta  el  grado  de  amorfización  en  el  polímero, 
eliminando  ambos picos del difractograma.  La presencia de NMP no modifica  la 
cristalinidad  en  comparación  con  el  proceso  llevado  a  cabo  únicamente  en 
condiciones acuosas. Asimismo,  se observa que  la encapsulación del  fármaco no 
modifica  la  cristalinidad  del  polímero  amorfizado  en  presencia  del  agente 
reticulante. 
4.4. Microscopía de fluorescencia 
Mediante microscopía de fluorescencia se observa la encapsulación de la CPT en 
el interior del sistema. Tras la obtención del hidrogel NM160‐CPT, se hizo un lavado 
en agua unos  segundos y  se cortó en  fragmentos.  La  figura 2.IV.15 muestra una 
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imagen de microscopía de un  fragmento del hidrogel en el que se aprecia que  la 
encapsulación del fármaco, con propiedades fluorescentes, es homogénea y estable. 
 
Figura 2.IV.15. Imagen de fluorescencia del hidrogel NM160‐CPT  
4.5. Microscopía electrónica de barrido 
Las  imágenes SEM  (figura 2.IV.16) muestran  la estructura  interna del hidrogel 
liofilizado. No se observan diferencias evidentes entre los hidrogeles formados por 
quitosán de distintos PM; la estructura de la red polimérica en todos los casos está 
compuesta por cavidades y poros de tamaño irregular interconectados. 
 
Figura  2.IV.16.  Imágenes  SEM  de  los  hidrogeles  entrecruzados  al  160%  con 
quitosán de PM a) bajo, b) medio, c) alto 
5. Hinchamiento 
Los estudios de hinchamiento  se han  realizado en dos partes para  valorar  la 
influencia de varios factores: PM del polímero, porcentaje de entrecruzamiento y pH 
del medio. Como ya se ha comentado, los valores de hinchamiento se han calculado 
como  la  diferencia  entre  el  peso  del  hidrogel  hinchado  y  el  hidrogel  seco, 
normalizando por el peso del hidrogel seco. 
En el primer estudio  se ha determinado el hinchamiento en equilibrio de  los 
hidrogeles  base  con  distinto  porcentaje  de  entrecruzamiento  y  distinto  PM  del 
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polímero a pH 7.5. Los resultados se muestran en la tabla 2.IV.7 y figura 2.IV.17; para 
facilitar su comprensión,  los hidrogeles se  refieren según el PM del quitosán y el 
porcentaje de entrecruzamiento. La tabla 2.IV.8 recoge la existencia de diferencias 
estadísticamente significativas entre los valores de hinchamiento en equilibrio para 
las distintas variables. 
 
Tabla 2.IV.7. Valores de hinchamiento en equilibrio, Q∞, a las 48 h a pH 7.5 
 
Figura  2.IV.17.  Valores  de  hinchamiento  en  equilibrio,  Q∞,  obtenidos 
experimentalmente a las 48 h a pH 7.5 
Como se ha comentado, el equilibrio de hinchamiento es el resultado entre la 
presión osmótica que tiende a expandir el hidrogel y la elasticidad del polímero que 
se opone a esta expansión. En esta elasticidad influye, entre otros factores, el grado 
de entrecruzamiento de  la matriz. En general, se observa que el hinchamiento es 
mayor cuanto menor es el porcentaje de entrecruzamiento y cuanto mayor es el PM 
del quitosán  (diferencias estadísticamente  significativas entre BPM‐MPM  y BPM‐
APM). 
 24%  40%  80%  160% 
BPM  6.93 ± 1.03  5.48 ± 1.19  4.39 ± 0.96  2.04 ± 0.24 
MPM  10.72 ± 1.57  6.07 ± 1.45  5.22 ± 0.88  3.43 ± 0.32 
APM  11.51 ± 0.78  7.78 ± 1.37  6.45 ± 0.81  3.56 ± 0.63 
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Tabla 2.IV.8. ANOVA de los valores Q∞ de los distintos hidrogeles a pH 7.5. S = 
existen  diferencias  estadísticamente  significativas  (p<0.05);  NS  =  No  existen 
diferencias estadísticamente significativas 
En  el  segundo  ensayo  se  han  obtenido  los  perfiles  de  hinchamiento  de  los 
hidrogeles base de distinto PM de quitosán entrecruzados al 40% y se ha evaluado 
la  influencia  del  pH  y  el  PM  en  la  dinámica  de  hinchamiento.  Los  valores  de 
hinchamiento para cada tiempo se recogen en las tablas 2.IV.9 y 2.IV.10. En la figura 
2.IV.18 se muestran los perfiles de hinchamiento en función del PM del quitosán que 
compone el hidrogel para cada pH y en la figura 2.IV.19 se presentan los perfiles de 
hinchamiento  en  función  de  la  variación  del  pH  del  medio  para  cada  PM  del 
polímero. 
 
Tabla 2.IV.9. Valores de hinchamiento para cada tiempo, Qt, de las muestras B40, 
M40 y A40 a pH 1.2 y pH 4.5 
    BPM MPM APM 
    24% 40% 80% 160% 24% 40% 80% 160% 24% 40% 80%  160% 
BPM 
24%     
40%  NS    
80%  S NS    
160%  S  S  S                   
MPM 
24%  S    
40%  NS S    
80%  NS S NS    
160%        S  S  S  S           
APM 
24%  S NS    
40%    NS        NS      S       
80%  S NS S NS    
160%        S        NS  S  S  S   
Tiempo (h)  pH 1.2  pH 4.5 
B40  M40  A40  B40  M40  A40 
0.5  14.33 ± 0.08 17.61 ± 2.54 25.71 ± 5.52 3.71 ± 1.82  6.46 ± 0.49  8.47 ± 1.12 
1  20.03 ± 0.06 20.25 ± 5.98 28.96 ± 4.22 4.80 ± 3.45 6.36 ± 0.02  8.93 ± 0.10 
2  30.22 ± 0.11 27.53 ± 4.01 32.30 ± 2.45 4.19 ± 2.43 8.08 ± 0.26  9.83 ± 0.39 
3  31.25 ± 3.93 31.52 ± 3.30 38.55 ± 4.40 5.64 ± 2.11 8.17 ± 0.15  10.57 ± 1.48 
4  32.24 ± 0.21 31.60 ± 3.08 37.95 ± 2.76 5.04 ± 3.19 8.82 ± 0.89  10.07 ± 1.75 
5  34.88 ± 1.70 32.95 ± 1.43 38.50 ± 1.99 6.52 ± 1.70 8.63 ± 0.01  10.41 ± 0.32 
6  36.43 ± 2.41 34.49 ± 0.91 41.98 ± 3.81 5.28 ± 2.76 9.49 ± 0.86  10.97 ± 0.53 
7  36.93 ± 2.46 37.13 ± 1.09 42.13 ± 3.07 5.38 ± 3.38 8.95 ± 0.94  10.59 ± 1.54 
24  44.15 ± 3.47 43.68 ± 3.36 48.24 ± 2.14 5.73 ± 2.63 10.21 ± 0.76 12.42 ± 2.83 
48  44.38 ± 2.73 45.10 ± 1.84 48.76 ± 1.23 6.69 ± 3.30 11.28 ± 0.33 14.28 ± 0.62 
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Tabla 2.IV.10. Valores de hinchamiento para cada tiempo, Qt, de  las muestras 
B40, M40 y A40 a pH 6.8 y pH 7.5 
 
Figura 2.IV.18. Perfiles de hinchamiento de las muestras B40, M40 y A40 en a) 
pH 1.2, b) pH 4.5, c) pH 6.8 y d) pH 7.5. (Qt: valor de hinchamiento a cada tiempo)  
Tiempo (h)  pH 6.8  pH 7.5 
B40  M40  A40  B40  M40  A40 
0.5  4.22 ± 1.18  5.95 ± 0.60  5.21 ± 0.46  3.94 ± 0.49  5.09 ± 0.05  6.86 ± 1.27 
1  4.56 ± 1.54  6.90 ± 0.93  5.50 ± 0.02  3.54 ± 1.25  5.27 ± 0.58  6.47 ± 1.05 
2  4.95 ± 0.51  7.04 ± 1.23  6.10 ± 0.44  4.20 ± 1.53  5.44 ± 0.59  6.61 ± 0.02 
3  4.48 ± 1.51  6.18 ± 0.23  5.50 ±  1.05  3.95 ± 1.06  5.42 ± 0.24  5.98 ± 0.03 
4  4.81 ± 0.68  7.01 ± 0.25  5.30 ± 0.23  4.32 ± 1.53  5.24 ± 0.03  5.51 ± 0.52 
5  4.33 ± 1.07  5.94 ± 1.04  5.86 ± 0.69  3.90 ± 0.91  5.16 ± 0.07  6.75 ± 1.24 
6  4.41 ± 0.65  6.13 ± 0.78  5.90 ± 0.72  4.24 ± 0.95  5.19 ± 0.47  5.87 ± 0.99 
7  4.32 ± 1.34  5.69 ± 0.53  5.78 ± 0.07  4.57 ± 0.70  5.71 ± 0.59  6.14 ± 0.42 
24  5.21 ± 0.79  6.43 ± 0.18  6.72 ± 0.45  4.62 ± 0.59  5.43 ± 0.92  6.57 ± 0.04 
48  6.11 ± 1.03  7.05 ± 2.30  7.85 ± 1.10  5.48 ± 0.85  6.06 ± 0.24  7.78 ± 0.34 
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Figura 2.IV.19. Perfiles de hinchamiento a pH 1.2, pH 4.5, pH 6.8 y pH 7.5 de las 
muestras a) B40, b) M40 y c) A40. (Qt: valor de hinchamiento a cada tiempo) 
Para comparar los perfiles de hinchamiento se ha usado el cálculo del f2, cuyos 
resultados se muestran en la tabla 2.IV.11. En rojo se señalan los valores menores 
de 50, que  indican que  las curvas de hinchamiento son diferentes, y en verde  los 
mayores de 50, para los hidrogeles con un perfil de hinchamiento similar. Las áreas 
marcadas en lila pertenecen a la comparativa entre distinto PM del quitosán para un 
mismo  valor  de  pH;  en  cambio,  las  áreas  marcadas  en  color  gris  abarcan  la 
comparativa  entre  distintos  pHs  para  un mismo  tipo  de  hidrogel  (mismo  PM  y 
porcentaje de entrecruzamiento).  
En los resultados obtenidos se aprecia claramente la dependencia del pH en el 
hinchamiento del hidrogel, ya que a pH 1.2 el hinchamiento es significativamente 
mayor que en el  resto de medios. Esto es debido a  la protonación de  los grupos 
amino  del  quitosán  (ionización  del  polímero)  que  aumenta  la  repulsión 
electroestática entre  las cadenas y  la fuerza osmótica. Esta  ionización produce un 
aumento  en  la  hidrofilia  de  la  red  y  las  repulsiones  electrostáticas  favorecen  la 
expansión de las cadenas, por lo que, en definitiva, aumenta la captación de medio 
acuoso.  El  hinchamiento  a  pH  6.8‐7.5  es  mínimo,  mientras  que  a  pH  4.5  es 
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ligeramente  superior  pero mucho menor  que  a  pH  1.2.  La  explicación  de  este 
resultado es la misma, ya que a pH 4.5 los grupos amino del quitosán se encuentran 
protonados pero en menor proporción que a pH 1.2 (menor grado de ionización del 
polímero  implica menor repulsión electroestática). En general, existen diferencias 
estadísticamente significativas en el hinchamiento de los hidrogeles en función del 
PM del polímero y del porcentaje de entrecruzamiento, ya que cuanto mayor es el 
PM del quitosán y menor es el grado de entrecruzamiento, mayor es el hinchamiento 
de la red polimérica. 
 
Tabla 2.IV.11. Valores de f2 de la comparativa entre curvas de hinchamiento para 
distintos PM de polímero en un determinado pH (áreas color lila) y para un mismo 
tipo de hidrogel (PM y porcentaje de entrecruzamiento) sometido a distintos valores 
de pH (áreas color gris). f2<50, rojo, curvas diferentes; f2≥50, verde, curvas similares 
Se ha realizado un análisis matemático de los perfiles de hinchamiento ajustando 
los datos a los modelos cinéticos de orden uno y de orden dos. Los valores de r2 y de 
SSR para ambas cinéticas, así como  los parámetros de hinchamiento en equilibrio 
(Q∞) y constante de hinchamiento (K∞) para la cinética elegida, se recogen en la tabla 
2.IV.12. 
    pH 1.2  pH 4.5  pH 6.8  pH 7.5 
    B40  M40  A40  B40  M40  A40  B40  M40  A40  B40  M40  A40 
pH 1.2 
B40                         
M40  70.33                      
A40  42.09 42.17                    
pH 4.5 
B40  10.62                      
M40    14.33   26.39                
A40      14.16 22.06 43.25              
pH 6.8 
B40  10.10     39.50                
M40    12.31     33.49   26.74          
A40      10.75     24.80 40.36 42.19        
pH 7.5 
B40  9.80      33.83     51.65          
M40    11.53     27.10     36.56   30.78    
A40      11.17     26.88     46.61 24.88 40.22   
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Tabla 2.IV.12. Valores de r2 y SSR de las cinéticas estudiadas y valores de Q∞ y K∞ 
de la cinética seleccionada (orden dos) 
Los perfiles de hinchamiento de los hidrogeles a los valores de pH ensayados se 
ajustan perfectamente a una cinética de orden dos, explicada por Schott para el 
hinchamiento  de  polímeros  semicristalinos  entrecruzados,  como  la  celulosa  y  la 
gelatina.52 Esta cinética de orden dos se ha justificado suponiendo que la velocidad 
de hinchamiento es directamente proporcional tanto al porcentaje de capacidad de 
hinchamiento remanente a un tiempo determinado como a la superficie interna de 
las  zonas  de  la  red  polimérica  capaces  de  hincharse  pero  que  aún  no  han 
interaccionado con el agua a tiempo t.  
La figura 2.IV.20 muestra la variación del Q∞, estimado según la cinética de orden 
dos, en  función del pH  (figura 2.IV.20 a) y en  función del PM del quitosán  (figura 
3.IV.20 b). En estas gráficas se observa claramente  la tendencia de hinchamiento, 
que  concuerda  con  los  datos  obtenidos  para  los  valores  de  hinchamiento  en 
equilibrio calculados anteriormente. La influencia del PM del quitosán es apreciable 
principalmente a pH 4.5, con una diferencia del 6.64 al 14.33 en el Q∞. La diferencia 
más notable es la existente entre los distintos valores de pH para un mismo hidrogel; 
como ya se ha explicado, el hinchamiento es mayor cuanto menor es el pH debido a 
que se trata de un polímero catiónico, susceptible de ionizarse a pH ácido. 
    Orden uno  Orden dos 
    r2  SSR  r2  SSR  Q∞  K∞ (h‐1) 
pH 1.2 
B40  0.981  0.355  1.000  <0.001  45.78  33.52 
M40  0.927  0.572  0.999  <0.001  46.46  29.67 
A40  0.941  0.766  1.000  <0.001  49.79  49.61 
pH 4.5 
B40  0.128  6.918  0.994  0.282  6.64  6.32 
M40  0.612  1.421  0.998  0.036  11.36  9.45 
A40  0.569  1.033  0.995  0.051  14.33  9.74 
pH 6.8 
B40  0.284  1.634  0.992  0.446  6.09  4.27 
M40  0.004  32.326  0.997  0.118  7.00  12.43 
A40  0.420  1.261  0.993  0.223  7.85  5.35 
pH 7.5 
B40  0.276  1.039  0.993  0.492  5.44  4.38 
M40  0.106  1.705  0.997  0.161  6.01  10.72 
A40  0.062  2.979  0.992  0.262  7.69  7.05 
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Figura 2.IV.20. a) Variación del Q∞ en función del pH para cada PM de hidrogel 
entrecruzado al 40%, b) Variación del Q∞ en función del PM para cada pH estudiado 
6. Toxicidad en Caco‐2 
La  toxicidad de  los hidrogeles  se ha valorado determinando el porcentaje de 
supervivencia  celular  tras  la  exposición  de  cultivos  Caco‐2  a  los  hidrogeles  de 
quitosán MPM  con distinto grado de entrecruzamiento.  La  tabla 2.IV.13  y  figura 
2.IV.21 muestra  la supervivencia celular tras 24, 48 y 72 horas de exposición a  las 
muestras evaluadas, comparado con un control positivo en ausencia de tratamiento. 
Los datos se expresan como porcentaje de la absorbancia del control no tratado. 
 
Tabla  2.IV.13.  Porcentajes  de  supervivencia  celular  de  los  cultivos  Caco‐2  en 
ausencia (control) y presencia de los hidrogeles M24, M40, M80, M160 a las 24, 48 
y 72 h 
Para el hidrogel M24 no se observa toxicidad a ningún tiempo; en cambio, para 
el M40 a las 72 h, para el M80 a las 24 y 72 h, y para el M160 a todos los tiempos de 
exposición  se  observan  diferencias  estadísticamente  significativas  con  el  grupo 
control, es decir, el porcentaje de supervivencia celular es significativamente menor. 
La reducción de la supervivencia se sitúa en el rango del 10 al 20%, por lo que, en 
general, se puede concluir que los hidrogeles estudiados presentan baja toxicidad.  
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M24  97.63 ± 4.25 96.34 ± 3.26  95.30 ± 2.31 
M40  95.10 ± 5.45 97.24 ± 4.72  89.34 ± 4.85 
M80  94.45 ± 3.53 89.79 ± 4.13  88.64 ± 3.21 
M160  84.37 ± 2.52 80.39 ± 5.36  79.25 ± 5.05 
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Figura  2.IV.21.  Porcentajes  de  supervivencia  celular  de  los  cultivos  Caco‐2  en 
ausencia (control) y presencia de los hidrogeles M24, M40, M80, M160 a las 24, 48 
y 72 h.  (*) = Existen diferencias estadísticamente significativas respecto al control 
correspondiente  
Los resultados de los cultivos celulares a largo plazo (un mes) han mostrado que 
la proliferacion de las células expuestas a  los hidrogeles es comparable a  la de los 
controles, confirmando la naturaleza de baja toxicidad de los hidrogeles (datos no 
mostrados). 
7. Citocompatibilidad 
La capacidad de  los hidrogeles para permitir el crecimiento de células Caco‐2 
sobre  su  superficie  se  ha  evaluado  mediante  tinción  con  el  kit  de 
citotoxicidad/viabilidad  LIVE/DEAD®  y microscopía  de  las muestras.  En  la  figura 
2.IV.22  se  muestran  las  imágenes  obtenidas  con  contraste  de  fases  y  con 
fluorescencia; mediante el filtro para el verde se observan las células vivas teñidas 
con  calceína  AM  y  con  el  filtro  para  el  rojo,  las  células  muertas  teñidas  con 
homodímero‐1 de etidio. Como se observa en las imágenes,  la mayor parte de  las 
células  siguen  vivas  tras  los  3  y  7  días  de  su  sembrado,  lo  que  demuestra  la 
citocompatibilidad  de  los  hidrogeles.  Estos  resultados  son  consistentes  con  los 
obtenidos  en  los  estudios  de  toxicidad  y  los  descritos  para  hidrogeles  proteicos 
entrecruzados con THPC.41  
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Figura  2.IV.22.  Imágenes  de  microscopía  obtenidas  tras  la  tinción  de  células 
Caco‐2 crecidas sobre los hidrogeles: a) imagen tomada con contraste de fases, b) 
imagen de células vivas tomada con fluorescencia (filtro para color verde), c) imagen 
de células muertas tomada con fluorescencia (filtro para color rojo)  
8. Mucoadhesividad  
8.1.       Mucoadhesividad in vitro  
Las  propiedades  mucoadhesivas  se  han  evaluado  in  vitro  usando  el  tejido 
gástrico e  intestinal  (duodeno, yeyuno,  íleon y colon) de ratas. Los tejidos se han 
colocado  sobre  un  plano  inclinado  45  grados  con  un  flujo  continuo  de  tampón 
ajustado  al  pH  correspondiente  del  segmento  gastrointestinal  estudiado.  Los 
hidrogeles ensayados se han rehidratado en medio ácido y se han colocado sobre el 
Capítulo 2. Hidrogeles covalentes basados en tetraquis(hidroximetil)fosfonio 
 
183 
 
tejido gástrico; a los tiempos prefijados se ha cambiado el hidrogel de tejido y se ha 
cambiado el tampón utilizado. En  la figura 2.IV.23 se muestran unas imágenes del 
ensayo.  El  control  negativo  estudiado  se desplaza  y  cae  del  sistema durante  los 
primeros cinco minutos. Para todos los hidrogeles ensayados y todas las condiciones 
de tejido‐pH durante el tiempo del estudio, las muestras han permanecido adheridas 
sin desplazarse por acción de la gravedad o arrastre debido al flujo. Estos resultados 
sugieren que el sistema estudiado es mucoadhesivo, debido, entre otras causas, a la 
interacción  entre  las  cargas  positivas  del  quitosán  y  las  cargas  negativas  de  la 
mucina. No obstante, estos resultados se han contrastado posteriormente mediante 
un estudio in vivo, descrito a continuación. 
 
Figura 2.IV.23. Imagen de los hidrogeles sobre el tejido gástrico tras una hora del 
inicio del experimento 
8.2.     Mucoadhesividad in vivo 
Para confirmar  la capacidad mucoadhesiva observada en el ensayo anterior y 
evaluar el tránsito gastrointestinal de los hidrogeles, se han administrado oralmente 
las formulaciones marcadas con rodamina y el sulfato de bario como control, y se ha 
estudiado su evolución por  fluorescencia y  rayos X, respectivamente. En  la  figura 
2.IV.24 se muestran imágenes representativas de cada tiempo estudiado (1, 2 y 4.5 
horas) para  los hidrogeles entrecruzados al 160% de distinto PM  y el  control de 
tránsito gastrointestinal.  
En  las  imágenes  se aprecia  como el  sulfato de bario progresa de  forma más 
compacta  por  el  tracto  gastrointestinal,  a  diferencia  de  los  hidrogeles  que  van 
quedando retenidos en el mismo. Pasada una hora, el control se encuentra en el 
tramo medio del intestino delgado, a las dos horas al final del intestino delgado y a 
las 4.5 horas  se encuentra  retenido en el ciego. En el caso de  los hidrogeles,  las 
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señales  fluorescentes  en  estómago  a  los  distintos  tiempos  se  deben  al  vaciado 
parcial de la cápsula que contiene la formulación; esto se ha confirmado al finalizar 
el estudio abriendo dicho órgano para comprobar si la señal fluorescente se debía a 
la retención del hidrogel fuera de la cápsula o a un problema de desintegración de 
la cápsula. Este problema se aprecia, en menor medida, en  la  imagen del control 
correspondiente al primer tiempo. 
 
Figura 2.IV.24. Imágenes de fluorescencia de las formulaciones RB160, RM160, 
RA160 y de rayos X del sulfato de bario tras 1 h, 2 h y 4.5 h de la administración oral 
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La progresión de las formulaciones ensayadas y el control en el intestino se ha 
calculado  en  función  de  la  longitud  total  del  intestino  y  la  localización  de  las 
muestras. La retención en estómago debida a la desintegración parcial de la cápsula 
se ha descartado en el cálculo. Los resultados se muestran en la figura 2.IV.25, donde 
las barras grises representan el 100% de  la  longitud total del tracto  intestinal,  las 
barras rosas la localización de los hidrogeles y las negras, la localización del control. 
 
Figura  2.IV.25.  Representacion  de  la  progresión  de  los  hidrogeles  (rosa)  y  el 
sulfato de bario (negro) respecto a la longitud del intestino completo (gris). Las líneas 
punteadas  delimitan  los  tramos  intestinales:  duodeno,  yeyuno,  ileon  e  intestino 
grueso 
El  intestino delgado  (duodeno, yeyuno e  íleon)  representa el 81 ± 2.5% de  la 
longitud  total  intestinal  y  el  intentino  grueso,  el  19  ±  2.5%  restante. No  existen 
diferencias  apreciables  entre  las  formulaciones  y  el  control  tras  una  hora  de  la 
administracion. A las dos horas, el sulfato de bario ha progresado más rápidamente; 
en el  caso de  los hidrogeles,  su  localización  es más  extensa debido  a  la distinta 
progresión  (unos  fragmensos son retenidos debido a  la adhesión y otros avanzan 
más rápido). Pasadas 4.5 horas, el sulfato de bario se localiza entre el 80‐90% de la 
longitud del intestino, mientras que los hidrogeles se encuentran retenidos entre el 
30‐70% de la longitud intestinal total. No se observan diferencias entre los distintos 
PM del polímero. 
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En  conclusión,  la  capacidad mucoadhesiva  del  quitosán  y,  por  ende,  de  los 
hidrogeles, permite mejorar las características de éstos como sistemas de liberación. 
La mucoadhesión  del  sistema  prolonga  el  tiempo  de  permanencia  en  el  tracto 
gastrointestinal y, en consecuencia, el tiempo de absorción que dispone el fármaco 
que se va liberando durante este periodo.  
9. Liberación  
Los estudios de liberación se han realizado en un medio con variación de pH a 
distintos tiempos para simular lo máximo posible la realidad fisiológica.  
En base a los resultados obtenidos en los ensayos de hinchamiento se prevé que 
el  hidrogel  libere  en  mayor  proporción  el  fármaco  a  pH  ácido,  pero  dada  su 
capacidad de mucoadhesión en el tracto gastrointestinal se pretende averiguar si es 
capaz de actuar como sistema de  liberación modificada para  la administración del 
agente  antitumoral.  Los  tiempos  de  exposición  a  cada  uno  de  los  pHs  se  han 
establecido  en  base  a  los  datos  existentes  en  humanos,  fijando  un  tiempo  de 
permanencia en estómago de 1.5 horas para comprobar si, tras someter el sistema 
a  un  largo  periodo  de  tiempo  al  pH  de mayor  hinchamiento,  el  hidrogel  sigue 
manteniendo su capacidad de liberación prolongada en la zona de absorción de la 
CPT. 
La  tabla  2.IV.14  resume  los  porcentajes  de  liberación  de  fármaco  del  último 
tiempo de muestreo para cada pH. Los perfiles de  liberación de  los hidrogeles se 
muestran en la figura 2.IV.26. Los cambios de pH se han producido inmediatamente 
después de la toma de muestra a los tiempos: 1.5, 1.75 y 4.5 horas.  
De  los  resultados  obtenidos  se  concluye  que  aproximadamente  un  30%  del 
fármaco contenido en el hidrogel se libera tras 1.5 horas a pH 1.2, quedando un 70% 
restante  susceptible  de  liberación  a  lo  largo  del  intestino.  A  las  48  horas,  los 
hidrogeles han  liberado entre un 65 y un 97%, según  la composición del hidrogel. 
Este sistema polimérico presenta una  liberación modificada del fármaco capaz de 
suministrar el activo terapéutico al menos durante 48 horas. 
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Tabla 2.IV.14. Porcentaje de liberación de CPT al final de la exposición a cada pH 
desde los hidrogeles de distinto PM y porcentaje de entrecruzamiento  
 
Figura  2.IV.26.  Perfiles  de  liberación  de  CPT  en  función  del  porcentaje  de 
entrecruzamiento (24, 40, 80 y 160%) para los distintos PM de quitosán: a) BPM, b) 
    Tiempo (h) 
  1.5 1.75 4.5 48 
24% 
NB24‐CPT  30.99 ± 3.04  31.45 ± 3.12  43.45 ± 0.72  82.05 ± 3.49 
NM24‐CPT  37.97 ± 4.42  40.09 ± 4.19  54.17 ± 1.87  93.50 ± 6.74 
NA24‐CPT  34.30 ± 6.95  35.00 ± 8.61  51.04 ± 3.60  97.85 ± 0.26 
40% 
NB40‐CPT  27.94 ± 6.66  29.66 ± 2.26  40.30 ± 3.42  79.44 ± 5.02 
NM40‐CPT  32.70 ± 9.28  35.45 ± 10.67  49.83 ± 13.54  84.52 ± 7.79 
NA40‐CPT  37.92 ± 4.00  39.03 ± 6.18  55.79 ± 4.14  87.88 ± 6.80 
80% 
NB80‐CPT  28.81 ± 1.06  30.56 ± 5.16  47.38 ± 0.63  72.94 ± 16.45 
NM80‐CPT  32.35 ± 8.51  32.93 ± 4.34  48.19 ± 12.96  86.38 ± 6.88 
NA80‐CPT  33.68 ± 9.45  37.58 ± 13.14  52.35 ± 10.21  86.66 ± 15.67 
160% 
NB160‐CPT  30.70 ± 1.99  27.34 ± 4.80  46.58 ± 1.30  67.58 ± 4.01 
NM160‐CPT  30.72 ± 2.08  32.52 ± 3.07  46.29 ± 5.82  65.84 ± 1.32 
NA160‐CPT  37.52 ± 8.74  40.32 ± 10.52  53.57 ± 19.11  78.45 ± 18.35 
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MPM, c) APM. Las líneas punteadas señalan los tiempos a los que se han producido 
cambios de pH en el medio 
Para comparar los perfiles de liberación se ha usado el parámetro f2. Los valores 
de f2 para los hidrogeles de distinto porcentaje de entrecruzamiento y distinto PM de 
polímero se recogen en la tabla 2.IV.15. Para facilitar la comprensión de la tabla, los 
hidrogeles estudiados en  la  liberación de CPT se han escrito en función del PM del 
polímero (BPM, MPM y APM) y el porcentaje de entrecruzamiento. En color gris se 
han  señalado  las  comparativas  entre  distintos  PM  de  quitosán  para  un  mismo 
porcentaje  de  reticulación  y  en  lila  las  comparativas  entre  distinto  porcentaje  de 
entrecruzamiento para un mismo PM de polímero. 
 
Tabla 2.IV.15. Valores de f2 para las comparativas de los perfiles por PM (gris) y 
por  grado  de  entrecruzamiento  (lila).  f2<50,  rojo,  curvas  diferentes;    f2≥50,  verde, 
curvas similares 
En base a los valores de f2 se concluye que existen diferencias entre los hidrogeles 
formados por quitosán BPM y APM para todos los porcentajes de reticulación y entre 
los BPM  y MPM entrecruzados  al 24  y 40%  con  THPC. Respecto  al porcentaje de 
entrecruzamiento,  sólo  se  han  podido  establecer  diferencias  estadísticamente 
significativas entre el quitosán MPM reticulado al 160% y el reticulado al 24 y 40%. 
A pesar de que en  las  imágenes de SEM no  se aprecian diferencias entre  las 
estructuras  de  los  hidrogeles  con  quitosán  de  distintos  PM,  se  ha  observado 
experimentalmente en los ensayos de liberación e hinchamiento que cuanto mayor 
    BPM  MPM  APM 
    24% 40% 80% 160% 24% 40% 80% 160% 24% 40% 80%  160% 
BPM 
24%                       
40%  67.55                    
80%  64.29 61.41                  
160%  58.14 55.22 65.96                
MPM 
24%  47.41                    
40%  43.36   62.51            
80%    62.61 54.58 53.90          
160%      65.71 46.48 49.93 56.84        
APM 
24%  48.31     69.46            
40%  42.44     59.62   65.91    
80%    49.34     55.79 71.51 71.19    
160%      47.26     52.30 55.68 67.54 62.00   
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es el PM del polímero, mayor es la relajación de las cadenas, implicando un mayor 
porcentaje de hinchamiento y liberación. Una posible explicación a este fenómeno 
es la existencia de impedimento estérico que las cadenas de mayor longitud ofrecen 
al movimiento, lo que, en una gelificación rápida, conlleva una menor probabilidad 
de entrecruzamiento entre los grupos reactivos de una misma molécula de THPC y 
distintas cadenas del polímero. La figura 2.IV.27 ilustra dicho fenómeno. 
 
Figura  2.IV.27.  Representación  de  entrecruzamiento  con  THPC  (puntos  rojos) 
entre cadenas de quitosán (líneas lilas) de a) bajo PM y b) alto PM  
Los  resultados  obtenidos  de  los  perfiles  de  liberación  se  han  estudiado 
matemáticamente aplicando  la ecuación de Korsmeyer‐Peppas para determinar la 
cinética de  liberación y averiguar  los principales medios por  los que se produce  la 
liberación del activo terapéutico. La tabla 2.IV.16 recoge los valores del exponente 
difusional (n) y la constante cinética (K) así como la SSR obtenida tras el ajuste de los 
datos para la obtención de dichos parámetros. 
 
Tabla  2.IV.16.  Valores  de  n  y  K  obtenidos  ajustando  el  modelo  cinético  de 
Korsmeyer‐Peppas a los valores experimentales de liberación y SSR de dicho ajuste 
  n  K (h‐1)  SSR 
NB24‐CPT  0.30  0.25  1.95∙10‐2 
NB40‐CPT  0.33  0.22  2.10∙10‐2 
NB80‐CPT  0.29  0.25  4.96∙10‐2 
NB160‐CPT  0.26  0.26  5.49∙10‐2 
NM24‐CPT  0.31  0.32  2.17∙10‐2 
NM40‐CPT  0.31  0.29  9.41∙10‐3 
NM80‐CPT  0.32  0.26  2.44∙10‐2 
NM160‐CPT  0.24  0.28  4.22∙10‐2 
NA24‐CPT  0.40  0.28  8.68∙10‐3 
NA40‐CPT  0.28  0.33  4.58∙10‐2 
NA80‐CPT  0.40  0.28  1.18∙10‐2 
NA160‐CPT  0.24  0.33  4.60∙10‐2 
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En  todos  los  casos  el  exponente  difusional  es  inferior  a  0.45  por  lo  que  se 
concluye que la liberación se produce por difusión a través de la matriz hinchada y a 
través de los poros. Estos valores de n también concuerdan con una liberación inicial 
tipo burst debida a la mayor expansión de las cadenas y el aumento del tamaño de 
los poros por  la  repulsión de  las aminas protonadas a pH ácido,  lo que  facilita  la 
liberación de las moléculas de CPT hacia el exterior. 
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V. CONCLUSIONES / CONCLUSIONS 
Conclusiones 
De acuerdo con los resultados de solubilidad y permeabilidad obtenidos, la CPT 
puede considerarse un  fármaco clase  II para bajas concentraciones  (≤ 10 µM) en 
intestino delgado y un  fármaco clase  IV para altas concentraciones  (≥ 50 µM) en 
intestino delgado y cualquier concentración en intestino grueso. 
Se ha elaborado un nuevo sistema de liberación modificada de fármacos basado 
en un hidrogel compuesto por quitosán y THPC; el método de formación de dicho 
hidrogel es  simple,  rápido y económico. El entrecruzamiento covalente de  la  red 
polimérica se ha realizado por condensación de los grupos amino del quitosán con 
los  grupos  hidroximetilo  del  THPC  a  través  de  una  reacción  de  Mannich.  La 
reticulación del polímero disminuye la estabilidad térmica del sistema y amorfiza el 
compuesto;  la estructura  tridimensional es  similar  en  los hidrogeles  con distinto 
peso molecular. 
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Se  trata de hidrogeles  sensibles al pH,  con un hinchamiento mayor a pH 1.2 
debido a la protonación de los grupos amino de su estructura. El peso molecular del 
polímero  y  el  grado  de  reticulación  influyen  en  el  hinchamiento,  ya  que  cuanto 
mayor es el peso molecular y menor es el porcentaje de entrecruzamiento mayor es 
el hinchamiento del hidrogel. El hinchamiento de los hidrogeles sigue una cinética 
de  orden  dos  que  supone  que  la  velocidad  de  hinchamiento  es  directamente 
proporcional al porcentaje de la capacidad de hinchamiento remanente a un tiempo 
determinado. 
Se ha demostrado la citocompatibilidad y la baja toxicidad de los hidrogeles en 
células de carcinoma de colon humano. 
Los hidrogeles presentan tiempos de tránsito gastrointestinal más elevados que 
el sistema de referencia empleado y favorecen  la retención de la formulación a lo 
largo del intestino delgado.  
Los perfiles de liberación se ajustan al modelo matemático Korsmeyer‐Peppas, 
donde la constante cinética toma valores de 0.22 a 0.33 h‐1 y el exponente difusional 
es, en todos los casos, inferior a 0.45. Esto indica que la liberación se produce por 
difusión a través de la matriz hinchada y a través de los poros. Existen diferencias de 
liberación entre los hidrogeles formados por quitosán de BPM y quitosán de APM. 
En definitiva, en este trabajo se ha propuesto un nuevo sistema de liberación de 
fármacos tipo hidrogel que podría permitir el tratamiento oral con CPT. Este sistema, 
que controla su liberación, aportaría bajas concentraciones del fármaco en el lugar 
de  absorción,  evitando  la  saturación  de  los  transportadores,  aumentando  así  la 
permeabilidad  aparente,  y  reduciendo  los  efectos  adversos  derivados  de  la 
exposición intestinal a altas concentraciones de fármaco.  
Conclusions 
According to the results of solubility and permeability obtained, camptothecin 
can be considered a class II drug for low concentrations (≤ 10 µM) in small intestine 
and  class  IV  drug  for  high  concentrations  (≥50  µM)  in  small  intestine  and  any 
concentration in the large intestine. 
It has been developed a new modified drug release system based on a hydrogel 
composed  by  chitosan  and  THPC;  the  formation  method  is  simple,  fast  and 
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inexpensive.  Covalent  crosslinking  of  the  polymer  network  has  been  made  by 
condensation of the chitosan amino groups with the THPC hydroxymethyl groups by 
a Mannich  reaction.  Crosslinking  the  polymer  decreases  thermal  stability  of  the 
system  and makes  it more  amorphous;  the  tridimensional  structure  is  similar  in 
hydrogels with different molecular weight. 
The hydrogels are pH‐sensitive and show a higher swelling capacity at pH 1.2 due 
to protonation of  the amino groups of  its structure. The molecular weight of  the 
polymer and the degree of crosslinking influence swelling behaviour. The larger the 
molecular weight  and  the  lower  the  percentage  of  crosslinking,  the  greater  the 
swelling of the hydrogel  is. Swelling follows a second order kinetics which  implies 
that the swelling rate is directly proportional to the percentage of swelling capacity 
still available at a given time. 
It has been demonstrated  the hydrogels cytocompatibility and  low  toxicity  in 
human colon carcinoma cell line. 
Gastrointestinal transit time of the hydrogels is higher than that of the reference 
used and they favor the formulation retention along the small intestine. 
The  release  profiles  are  adjusted  to  Korsmeyer‐Peppas mathematical model, 
with  kinetic  constant  values  ranging  from  0.22  to  0.33  h‐1  and  the  diffusional 
exponent  is,  in all cases,  less than 0.45. This  indicates that drug release occurs by 
diffusion through the swollen matrix and through the pores. There are differences 
in  the  release  profiles  of  hydrogels  formed  by  low  and  high molecular  weight 
chitosan. 
In this research work it has been proposed a new hydrogel drug delivery system 
that would allow oral treatment with CPT. This system, that controls the antitumor 
drug  release, would provide  constant  low drug  concentrations  in  small  intestine, 
avoiding  transport  saturation  (thereby  increasing  the apparent permeability) and 
reducing  adverse  effects  resulting  from  intestinal  exposure  to  high  drug 
concentrations. 
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I. INTRODUCCIÓN 
La  piel  es  el  órgano  más  extenso  del  cuerpo,  supone  el  10‐15%  del  peso 
corporal, y cumple multitud de funciones fisiológicas. La función primaria de la piel 
es servir de barrera de protección frente a la exposición a factores externos como 
toxinas,  microorganismos,  luz  ultravioleta  y  daños  mecánicos.  Asimismo,  se 
encarga  de  mantener  la  homeostasia  de  los  fluidos  corporales  evitando  la 
evaporación  excesiva  de  agua  interna,  regula  la  temperatura  corporal,  tiene 
funciones  de  almacenamiento    y  metabolismo,  recibe  estímulos  sensoriales  y 
mantiene la forma del cuerpo.1, 2  
Son  múltiples  las  patologías  y  alteraciones  que  pueden  afectar  a  la  piel: 
alteraciones  de  la  pigmentación,  psoriasis,  pénfigo,  dermatitis,  infecciones 
cutáneas  bacterianas  (celulitis,  forúnculos,  impétigo,  etc.),  micosis  cutáneas 
(pitiriasis  versicolor,  dermatofitosis,  candidiasis,  etc.),  infecciones  cutáneas  por 
virus  (herpes  simple,  virus  Varicela‐Zoster,  virus  del  papiloma  humano,  etc.), 
parasitosis (pediculosis, sarna, etc.), tumores cutáneos malignos (melanoma, etc.), 
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úlceras  cutáneas, acné  y  lesiones  cutáneas, entre otros.3 Dichas enfermedades  y 
alteraciones de la piel, junto con ciertos signos y síntomas asociados a inflamación 
y/o dolor del  sistema muscular, nervioso e  incluso óseo, pueden  ser  tratadas de 
forma local mediante formulaciones desarrolladas para tal fin.  
Las formas farmacéuticas comúnmente utilizadas para la administración tópica 
de  principios  activos  a  nivel  local  incluyen  soluciones,  suspensiones,  tinturas, 
lociones,  geles,  ungüentos,  pomadas,  cremas  y  pastas.3  Las  soluciones, 
suspensiones,  tinturas  y  lociones  se  aplican  en  forma  de  compresas  húmedas, 
nebulizaciones, baños, etc. Las soluciones tienen  los  fármacos disueltos, mientras 
que las suspensiones contienen partículas no disueltas. Las tinturas son soluciones 
que contienen colorantes que  tiñen  la piel, y  las  lociones son aquellas soluciones 
cuyo  componente  fundamental  es  el  alcohol,  propilenglicol  o  ciertos 
hidrocarburos. Los geles son  fluidos semisólidos que se  licuan en contacto con  la 
piel  dejando  una  capa  no  grasa  y  no  oclusiva.  Otras  formas  farmacéuticas  con 
mayor  consistencia  son  los  ungüentos,  pomadas,  cremas  y  pastas,  debido  a  la 
presencia de componentes grasos en su formulación. La mayor o menor presencia 
de dichos componentes  les confiere distintas propiedades  (creación de una capa 
impermeable que aumente  la hidratación y  la absorción percutánea de fármacos, 
protección  mecánica  de  la  piel,  etc.)  que  las  adecua  para  determinadas 
aplicaciones.  
Es  importante  aclarar  que  las  formas  farmacéuticas  tópicas  destinadas  a 
ejercer  un  efecto  local  en  la  piel  no  están  exentas  de  poder  originar  niveles 
plasmáticos  variables  de  fármaco,  aunque  se  intenta  que  la  absorción  a  nivel 
sistémico sea mínima.  
En  el  caso  de  la  administración  transdérmica  o  percutánea,  los  fármacos 
aplicados sobre  la piel se absorben hasta  llegar a  los vasos sanguíneos y alcanzar 
circulación  sistémica.  Con  esta  finalidad  se  emplean  los  sistemas  terapéuticos 
transdérmicos o parches  transdérmicos que  son  sistemas de  liberación  sostenida 
cuya  función es  suministrar el principio activo a una velocidad determinada para 
mantener concentraciones plasmáticas constantes. Se trata de sistemas multicapa 
con una cubierta protectora exterior  impermeable (y, en ocasiones, oclusiva), una 
zona que contiene el principio activo y excipientes (reservorio o matriz), un módulo 
de  liberación  (membrana  controladora  de  la  liberación  o  matriz)  y  una  capa 
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adhesiva. Además, contienen una película protectora que se retira en el momento 
de la aplicación.4, 5 Los parches se dividen en distintos tipos según su diseño:3, 6  
‐ Sistemas  de  depósito  o  reservorio:  el  fármaco  está  incluido  en  un 
reservorio líquido o semisólido y se libera de forma controlada a través de 
una  membrana  polimérica  porosa.  Estos  sistemas  permiten  incorporar 
mayor cantidad de  fármaco, aunque existe el riesgo de que  la membrana 
de control se dañe y se libere de forma masiva el agente terapéutico. 
‐ Sistemas matriciales: el fármaco se encuentra en el  interior de una matriz 
polimérica hidrófila o hidrófoba cuyo entramado controla  la  liberación del 
activo. En este  caso no existe membrana que  controle  la  liberación y no 
existe peligro de que se produzca una liberación masiva de fármaco debido 
a  las  características  propias  de  las  matrices  que  lo  contienen.  El 
componente que actúa como matriz puede ser una membrana polimérica 
impregnada  con  el  fármaco,  un  hidrogel  (no  provoca  irritación,  es 
compatible  con  la piel  y  se  adapta bien), una matriz elastomérica o una 
matriz adhesiva (ejerce la función de continente del fármaco y la adhesiva). 
Un  ejemplo  de  sistema  terapéutico  transdérmico  constituido  por  una 
matriz tipo hidrogel es el propuesto por Maji y col.7 que evalúan un parche 
transdérmico  para  la  liberación  de  alprazolam.  La matriz  de  ese  parche 
está  compuesta por  combinaciones de quitosán  con PVA  y  entrecruzada 
con  anhídrido  maleico;  la  proporción  de  estos  polímeros  puede 
modificarse para optimizar sus propiedades físico‐químicas. 
‐ Sistemas mixtos:  son  aquellos  formados  por  un  reservorio de  fármaco  y 
una matriz de difusión. 
Los  parches  como  sistemas  de  liberación  de  fármacos  también  se  han 
empleado para  la aplicación  tópica  con efectos  locales, denominándolos parches 
dérmicos o  cutáneos. Ejemplos de parches  comerciales que  contienen principios 
activos  para  acción  local  son  los  parches  Flector®,  Qutenza®  y  Versatis®.  Los 
parches  Flector®  (ITF‐Labomed)8  están  compuestos  por  diclofenaco  epolamina 
para  el  tratamiento  local  del  dolor,  inflamación  y  tumefacción;  los  parches 
Qutenza® (Astellas Pharma Europe B.V.)9 contienen capsaicina indicada en el dolor 
neuropático periférico en adultos; y los parches Versatis® (Grünenthal)10 contienen 
lidocaína  para  el  tratamiento  de  la  neuralgia  posherpética.  También  se  ha 
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estudiado  la  aplicación  de  parches  en  cosmética  para  tratamientos 
despigmentantes, efecto lifting, para ojos cansados y arrugas, para eliminar puntos 
negros, con efectos rejuvenecedores, reductores, anticelulíticos, etc.6  
Además  de  las  indicaciones  anteriormente  mencionadas  (patologías  y 
alteraciones  de  la  piel, musculares,  nerviosas,  óseas  y  tratamiento  sistémico  a 
través  de  administración  transdérmica),  la  piel  ha  sido  objeto  de  desarrollo  de 
aplicaciones  tecnológicas  creando  dispositivos  integrados  en  películas  flexibles  y 
adherentes  a  la piel para  el mapeo  térmico mediante  sensores  térmicos de  alta 
precisión,11  detección  rápida  de  analitos,12  monitorización  fisiológica,13  parches 
para  la extracción de biomarcadores proteicos para  la detección de  infección por 
Plasmodium  falciparum  (malaria),14 materiales  para mejorar  la  apariencia  de  la 
piel,15 etc. 
Respecto  a  esta  última  aplicación,  muy  recientemente  Robert  Langer,  del 
Instituto de Tecnología de Massachusetts en Cambridge, y sus colaboradores15 han 
publicado un  trabajo en el que presentan una película elástica  transparente  con 
propiedades mecánicas  similares  a  la  piel  joven  sana  (elongación,  elasticidad  y 
flexibilidad) que ha demostrado reducir visiblemente las arrugas y el hinchazón de 
las bolsas bajo los ojos (figura 3.I.1).  
 
Figura 3.I.1. Impacto visual de la mejoría tras la aplicación de la formulación en 
la zona bajo los ojos (Yu, B. y col.15) 
Se  trata  de  una  red  polimérica  tridimensional  de  polisiloxano  entrecruzada 
químicamente  in  situ mediante un  catalizador de platino.  Los  criterios que debe 
cumplir  el  material  para  tal  fin  son  los  siguientes:  seguridad  para  la  piel,  sin 
irritación  ni  sensibilización;  que  sea  aplicable  como  una  formulación  tópica 
fácilmente extensible y  forme una “segunda piel”  in situ; que se adhiera a  la piel 
creando  una  capa  protectora  transpirable;  que  tenga  propiedades  mecánicas 
adecuadas  para  adaptarse  a  las  respuestas  mecánicas  de  la  piel  frente  a  los 
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movimientos normales, reforzando la tensión y retroceso elástico; que se mimetice 
con la piel sana y no interfiera en la apariencia normal en distintos tipos de piel.   
Resulta evidente que  los hidrogeles  tienen especial  cabida en este campo ya 
que pueden  actuar  como  sistemas para  liberación de  fármacos  con efecto  local, 
como matrices para contener y controlar  la  liberación de  los principios activos en 
parches  y  para  formar  películas  poliméricas  compatibles,  adhesivas  y  flexibles 
sobre la piel con una gran variedad de potenciales aplicaciones. 
Otro de los sectores en los que se ha centrado  la investigación en este campo 
es  el  desarrollo  de  hidrogeles  aplicados  a  la  cicatrización  de  heridas.  Son 
numerosos  los  trabajos  publicados  sobre  este  tema  y  los  productos 
comercializados,  algunos  de  ellos  ya  comentados  en  la  “Introducción  general”. 
Asimismo,  múltiples  patentes  han  contribuido  a  aumentar  este  campo  del 
conocimiento;  por  ejemplo,  se  ha  patentado  un  xerogel  para  cicatrización  de 
heridas  formado por un polisacárido que, al contactar con  fluidos, se  rehidrata y 
forma  un  hidrogel,  permitiendo  la  disolución  y  la  liberación  controlada  de  los 
principios activos que contiene. La conservación de este hidrogel seco antes de su 
aplicación  aumenta  la  estabilidad  de  los  principios  activos  durante  el 
almacenamiento.16  Otra  invención  se  refiere  a  una  composición  antioxidante 
compuesta  por  galatomanano  y  N‐acetilcisteína  con  posible  aplicación  como 
apósito para cicatrización de úlceras, heridas, quemaduras y escaldaduras.17 Otra 
invención  se  refiere  a  un  apósito  que  comprende  al  menos  una  capa  interna 
compuesta de un hidrogel de hialuronato  sódico  y  gelatina  (impregnado  con un 
péptido N‐terminal de 20 aminoácidos de proadrenomedulina) y una capa externa 
compuesta  por  un  poliuretano  biodegradable  y  bioadsorbible;  este  apósito  está 
diseñado para favorecer la cicatrización heridas comprometidas y úlceras.18 
Dada  la  importancia  de  estos  sistemas  poliméricos,  la  búsqueda  de  nuevas 
moléculas con capacidad entrecruzante permite desarrollar nuevas formulaciones 
con  distintas  características  fisicoquímicas  que  pueden  suponer  un  avance  en 
diversas aplicaciones farmacéuticas. 
En  este  capítulo  se  ha  investigado  el  reticulante  X  como  posible  agente 
entrecruzante  iónico.  Trabajos  anteriores  han  demostrado  que  administrado 
intraperitonealmente es capaz de regenerar tejido hepático.  
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Hasta  el momento,  este  compuesto,  con  estructura  de  fosfoácido,  no  se  ha 
descrito como agente entrecruzante. Sin embargo, en  la bibliografía se describen 
varios ejemplos de moléculas con grupos fosfato capaces de formar hidrogeles por 
entrecruzamiento  iónico,  como  el  β‐glicerol  fosfato,19  el  tripolifosfato,20  el 
pirofosfato,21 la glucosa 1‐fosfato22 y el hidrogenofosfato de amonio.23  
Por  todo  ello,  se  ha  estudiado  la  formación  de  hidrogeles  de  quitosán  por 
entrecruzamiento  con  el  reticulante  X,  utilizando  el  piroxicam  como  fármaco 
modelo  para  evaluar  cómo  afecta  el  sistema  elaborado  a  las  características  de 
liberación. Se han evaluado distintos aspectos de la formulación para su aplicación 
como sistema de liberación de fármacos vía tópica, así como su comportamiento a 
distintos valores de pH para caracterizar mejor el sistema.  
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II. OBJETIVOS / OBJECTIVES 
Objetivos 
Los objetivos de este trabajo de  investigación han sido desarrollar un sistema 
de  liberación modificada de  fármacos basado en un polímero catiónico, quitosán, 
entrecruzado con una molécula aniónica, y explorar sus aplicaciones como sistema 
de administración tópica. 
El trabajo realizado obedece a la siguiente secuencia: 
‐ Elaboración de diversos hidrogeles de quitosán‐reticulante X.  
‐ Caracterización de los hidrogeles.  
‐ Evaluación el hinchamiento de los hidrogeles. 
‐ Determinación de  los perfiles de  liberación del piroxicam desde  las  redes 
poliméricas. 
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‐ Evaluación de  la  toxicidad del hidrogel y de sus componentes en cultivos 
celulares Caco‐2. 
‐ Estudio  de  la  extensibilidad,  adhesividad,  irritación  dérmica  y  capacidad 
cicatrizante de las formulaciones. 
‐ Estudio de la permeabilidad transdérmica del piroxicam incorporado en el 
hidrogel. 
Objectives 
The objectives of this research work were to develop a modified drug delivery 
system based on chitosan, crosslinked with an anionic molecule, and to explore its 
applications as a topical delivery system. 
The work carried out follows this sequence: 
‐ Elaboration of various chitosan‐crosslinker X hydrogels. 
‐ Characterization of the hydrogels. 
‐ Evaluation of the hydrogels swelling. 
‐ Determination  of  the  piroxicam  release  profiles  from  the  polymer 
networks. 
‐ Evaluation of the toxicity of the hydrogel and its components in Caco‐2 cell 
cultures. 
‐ Study  of  the  extensibility,  adhesiveness,  dermal  irritation  and  wound 
healing capacity of the formulations. 
‐ Study of the transdermal permeability of piroxicam incorporated inside the 
hydrogel. 
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III. MATERIALES Y MÉTODOS  
1. Materiales 
Los materiales usados en este trabajo de investigación han sido los siguientes: 
quitosán  (GD  =  81%,  PM  =  190‐310  kDa),  piroxicam,  dimetilsulfóxido  (DMSO), 
KH2PO4,  NaCl,  HCl  35%,  NaH2PO4  y  bromuro  de  3‐(4,5‐dimetiltiazol‐2‐ilo)‐2,5‐
difeniltetrazol  (MTT),  suministrados  por  Sigma  Aldrich.  Otros  materiales:  agua 
destilada, Eutanax® (suministrado por SEA‐UMH); Salvacam® (producto de Oficina 
de Farmacia), piel de oreja de cerdo  (Facultad de Medicina de  la Universidad de 
Valencia). 
2. Obtención de los hidrogeles 
En una preparación estándar, se tomaron 0.77 g de quitosán al 2% en HCl 0.1 N  
(15 mg de quitosán seco, 0.05 mmoles de unidades  repetitivas de quitosán) y se 
adicionaron  distintos  volúmenes  de  una  solución  stock de  reticulante  X  en  agua 
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(100 mg/ml), cuyas cantidades molares fueron 0.02, 0.05, 0.10, 0.13 mmoles, para 
obtener  un  porcentaje  de  entrecruzamiento  (moles  de  reticulante  X/moles  de 
unidades de repetición de quitosán) de 50%, 100%, 200%, 275%, respectivamente. 
Esta mezcla se agitó con el vórtex durante un minuto hasta obtener una dispersión 
homogénea y blanquecina. 
Las  formulaciones  se  liofilizaron  obteniendo  hidrogeles  secos  en  forma  de 
disco;  este  producto  se  puede molturar  fácilmente  y  puede  ser  rehidratado  en 
medio acuoso formando un hidrogel viscoso fácilmente extensible. 
3. Método de cargado del fármaco 
El cargado de piroxicam, empleado como fármaco modelo, se realizó de forma 
simultánea a la formación del hidrogel. Se preparó una solución stock de 2.5 mg/ml 
de piroxicam en acetona y se colocó 1 ml en un vial, dejándolo evaporar durante 
una  noche  para  permitir  la  formación  de  una  película  de  fármaco  en  la  parte 
inferior del recipiente. Una vez obtenida la película de piroxicam, se añadieron 0.77 
g de la solución de polímero al vial que contenía el fármaco y se dejó en agitación, 
dos horas aproximadamente, hasta que el fármaco se despegó de  las paredes del 
vial y se dispersó en el polímero. A continuación, se adicionó el agente reticulante y 
se agitó con el vórtex durante un minuto hasta obtener una dispersión homogénea 
y blanquecina. 
Mediante dicha metodología se obtuvieron hidrogeles a partir de quitosán con 
distintos  porcentajes  de  entrecruzamiento.  En  la  tabla  3.III.1  se  resumen  las 
nomenclaturas utilizadas para denominar a cada una de las formulaciones: 
 
Tabla 3.III.1. Esquema de los hidrogeles estudiados en base a su porcentaje de 
entrecruzamiento y presencia o ausencia de fármaco 
Porcentaje de entrecruzamiento 
(reticulante X/quitosán)  Hidrogeles base  Hidrogeles con piroxicam 
50%  M0‐50  MP‐50 
100%  M0‐100  MP‐100 
200%  M0‐200  MP‐200 
275%  M0‐275  MP‐275 
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4. Caracterizaciones 
4.1.     Análisis elemental  
La  determinación  del  contenido  de  carbono,  hidrógeno  y  nitrógeno  de  las 
muestras en estado sólido se llevó a cabo en un equipo LECO CHNS‐932, utilizando 
sulfanamida como referencia. 
4.2. Espectrometría de masas con plasma acoplado inductivamente 
El contenido en fósforo se determinó disolviendo el compuesto en 3‐10 ml de 
agua regia, diluyendo con agua bidestilada hasta 30‐50 ml y midiendo la disolución 
en un espectrómetro de masas con plasma acoplado  inductivamente Varian 715‐
ES.  
4.3.     Análisis termogravimétrico 
El  análisis  termogravimétrico  se  realizó  en  una  electrobalanza  Perkin‐Elmer 
Diamond,  previamente  calibrada,  con  platino  como material  de  referencia,  que 
consta de un termopar de Pt / Pt‐Rh (10%). Las muestras en polvo introducidas en 
portamuestras de platino se calentaron en flujo de aire o argón (100 ml/min) desde 
temperatura ambiente hasta 900ᵒC a una velocidad de calentamiento de 10ᵒC/min. 
Antes  de  realizar  las  medidas  de  las  muestras,  se  midió  la  línea  base  en  un 
portamuestras vacío para corregir los resultados obtenidos para las formulaciones 
caracterizadas. 
4.4.     Difracción de rayos X 
Las muestras  pulverizadas  se  colocaron  y  presionaron  en  un  portamuestras 
para obtener una superficie plana y uniforme. Los diagramas de difracción de rayos 
X se registraron utilizando un difractómetro Philips X’Pert Plus con radiación CuKα 
(λ  =1.5406 Å, 40  kV),  velocidad de barrido  en  el  rango  de 0.6ᵒ  a 10.0ᵒ  (2θ) por 
minuto, con un paso de 0.02ᵒ (2θ) y un tiempo de análisis de 5 segundos. 
4.5.     Espectrometría de resonancia magnética nuclear 
La espectrometría de resonancia magnética nuclear (RMN) es una técnica que 
utiliza  las  propiedades magnéticas  de  ciertos  núcleos.  La  forma,  el  tamaño  y  el 
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desplazamiento  de  los  picos  mostrados  en  el  espectro  son  indicadores  de  la 
presencia, estructura y coordinación química del núcleo estudiado. 
El espectro de 31P‐RMN en disolución para el reticulante X se registró a 25oC en 
un  instrumento  Bruker  Avance  300  MHz  usando  MeOD  como  disolvente.  El 
espectro de  31P‐RMN  en  sólido para  la muestra M0‐275  se obtuvo mediante un 
espectrómetro Bruker AV‐400‐WB a 79.5 MHz. 
4.6.     Microscopía electrónica de barrido de emisión de campo  
Las  imágenes  de  microscopía  electrónica  de  barrido  de  emisión  de  campo 
(FESEM)  proporcionan  información  sobre  la  topografía  de  la  superficie  de  la 
muestra,  la  apariencia,  morfología  y  tamaño  de  las  estructuras  formadas,  con 
mayor resolución que la obtenida con el SEM.  
Las  muestras  se  adhirieron  con  una  cinta  de  doble  haz  adhesivo  sobre 
portamuestras cilíndricos y se tomaron imágenes con un microscopio de barrido de 
emisión de campo marca ZEISS modelo ULTRA 55. Se estudió el quitosán sin tratar, 
el quitosán disuelto en HCl 0.1 N y posteriormente liofilizado, y el hidrogel M0. 
5. Hinchamiento 
La característica que define a los hidrogeles es su capacidad para captar agua o 
fluidos  acuosos  hinchándose  hasta  el  equilibrio,  pero  dicha  capacidad  varía  en 
función  del  tipo  de  hidrogel  (tipo  de  polímero,  peso molecular,  tipo  y  grado  de 
entrecruzamiento, etc.). En este estudio se evaluó  la  influencia del porcentaje de 
entrecruzamiento y el pH del medio en el grado de hinchamiento del hidrogel. 
El análisis dinámico del hinchamiento se llevó a cabo en las muestras M0‐100 y 
M0‐275, que fueron preparadas en moldes para obtener hidrogeles con forma de 
disco.  A  continuación,  se  introdujeron  en  cestillos  metálicos,  que  permiten  la 
entrada de fluido pero evitan la salida de la formulación, con la finalidad de evitar 
que  la posible desintegración del sistema  imposibilitara  la extracción del hidrogel 
para  su  pesado.  Los  cestillos  se  introdujeron  en  vasos  con  distintos  medios 
tamponados  a  pH  1.2,  4.5,  6.8  y  7.5  durante  48  horas  a  37ᵒC.  A  intervalos  de 
tiempo  prefijados,  los  cestillos  se  extrajeron  del  medio,  su  superficie  se  secó 
cuidadosamente  con  papel  de  filtro  y  se  pesaron,  devolviéndolos  finalmente  al 
mismo medio.  Previamente  al  inicio  del  ensayo,  los  cestillos  y  las muestras  se 
Capítulo 3. Hidrogeles iónicos basados en un reticulante aniónico 
 
215 
 
pesaron  individualmente en una balanza  (Acculab, Sartorious Group, Atilon, máx. 
220 g, d = 0.1 mg). Cada condición de pH y grado de entrecruzamiento se estudió 
por triplicado. 
El peso de  los hidrogeles para cada  tiempo  se calculó por diferencia entre el 
peso total y el peso del cestillo usado en cada muestra. El grado de hinchamiento 
normalizado a un tiempo t (Qt) se calculó en términos de peso de agua por peso de 
hidrogel seco empleando la ecuación 1.IV.1 de la “Introducción general”.  
6. Liberación  
En  este  estudio  se  evaluó  la  capacidad  de  los  hidrogeles  como  sistemas  de 
liberación modificada  y  la  influencia del porcentaje de entrecruzamiento  y el pH 
del medio en los perfiles de liberación. 
El  ensayo  se  llevó  a  cabo  en  vasos  colocados  en  un  agitador  orbital 
termorregulado (Stuart orbital incubator SI50) a 37ᵒC y 100 movimientos oscilantes 
por minuto durante 48 horas. Los hidrogeles MP‐100 y MP‐275 se introdujeron en 
cestillos metálicos, que permiten  la entrada y salida de  fluido y  fármaco disuelto 
pero evitan la salida del hidrogel. El uso de los cestillos tuvo como finalidad evitar 
que la posible desintegración del sistema causara errores en la toma de muestras. 
Los cestillos se  introdujeron en vasos con distintos medios tamponados a pH 1.2, 
4.5,  6.8  y  7.5  durante  48  horas  a  37ᵒC.  La  toma  de  muestras  se  realizó  a 
determinados  tiempos  (0.25,  0.5,  1,  1.5,  2,  3,  4,  5,  6,  7,  8,  24  y  48  horas)  y  el 
volumen retirado se repuso con el medio correspondiente. Las concentraciones de 
piroxicam  se  analizaron  por  HPLC  y  los  datos  obtenidos  se  trataron 
matemáticamente con una hoja de cálculo de Excel. El experimento se realizó por 
triplicado para cada valor de pH y porcentaje de entrecruzamiento. 
Los perfiles de liberación obtenidos se compararon mediante el cálculo del f2, 
usando la ecuación 2.III.18, tal y como se describe en el apartado “Liberación” del 
capítulo 2.  
El  ajuste  de  los  perfiles  para  establecer  el modelo  cinético  de  liberación  se 
realizó  aplicando  la  ecuación  1.IV.7  de  Korsmeyer‐Peppas,  descrita  en  la 
“Introducción  general”.  Se  utilizaron  los  valores  experimentales  hasta  un 
porcentaje de liberación del 60% de la cantidad total existente en el hidrogel.  
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Para caracterizar mejor el proceso de liberación se recurrió también al estudio 
del  modelo  de  orden  uno  (ecuación  3.III.1)  y  al  de  Peppas‐Sahlin24  (ecuación 
3.III.2):  
ܯ௧ = ܯ଴ ݁௞భ௧  (3.III.1) 
donde  k1  es  la  constante  cinética de  orden uno  y Mt  es  la  cantidad de  fármaco 
liberada a tiempo t. 
ܯ௧
ܯஶ = ݇஽ݐ
௠ + ݇ோݐଶ௠  (3.III.2) 
donde el  término  kDtm  corresponde a  la  contribución del mecanismo de difusión 
fickiana  (kD  es  la  constante  difusional),  y  el  término  kRt2m  al  mecanismo  de 
transporte tipo Caso II (kR es la constante de relajación/erosión). El coeficiente m es 
el exponente de difusión puramente  fickiana para una matriz de cualquier  forma 
geométrica que presenta liberación controlada. 
El  ajuste  de  los modelos  cinéticos  y  el  cálculo  de  los  parámetros  se  realizó 
mediante  la  herramienta  Solver  del  Excel  para  minimizar  la  SSR  entre  las 
concentraciones experimentales y las teóricas. 
6.1.     Cuantificación del fármaco en las muestras 
Para  el  análisis  de  las  muestras  de  piroxicam  se  empleó  la  técnica  de 
cromatografía  líquida  de  alta  resolución  en  fase  reversa  con  detección  por 
ultravioleta. El sistema cromatográfico utilizado fue un Sistema Alliance® HPLC, que 
consta de los siguientes módulos:  
‐ Módulo  de  Separaciones  WatersTM  2695  compuesto  por  una  bomba 
cuaternaria e inyector automático integrado. 
‐ Detector de absorbancia WatersTM 2487 doble λ.  
‐ Registrador‐integrador EmpowerTM.  
En  cuanto  a  las  condiciones  cromatográficas,  se utilizó  una  fase  estacionaria 
reversa compuesta por: 
‐ Precolumna  Phenomenex®  KJ0‐4282  con  dos  filtros  de  2  μm  y  relleno  con 
micropartículas C18 de 40 μm de tamaño (Phenomenex AJO‐4287, C18 4 x 3.0 
mm). 
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‐ Columna de acero inoxidable WatersTM modelo Nova Pak® C18 de 150 mm de 
longitud, 3.9 mm de diámetro y tamaño de partícula de 4 μm. 
Se  trabajó  con  un  método  isocrático  a  velocidad  de  flujo  1  ml/min  y  con 
temperatura  de  columna  de  30ᵒC.  La  fase móvil  fue  una mezcla  en  proporción 
volumétrica  50:50  de  solución  acuosa  de  ácido  trifluoroacético  al  0.1%  y 
acetonitrilo.  Los  componentes  de  la  fase  móvil  se  filtraron  mediante  un  filtro 
Millipore  tipo  HNWP  de  nylon  de  0.45  μm  de  diámetro  de  poro  antes  de 
incorporarse  al  sistema  cromatográfico  para  eliminar  posibles  partículas  en 
suspensión. La detección se realizó con una longitud de onda de 356 nm. En estas 
condiciones el tiempo de retención del compuesto ensayado fue de 7 minutos. 
El  procedimiento  seguido  para  la  validación  de  los  métodos  analíticos  se 
describe  en  el  apartado  2.1  “Cuantificación  del  fármaco  en  las  muestras”  del 
capítulo 2. 
El coeficiente de determinación, r2, de la  curva de calibración  fue superior a 
0.997. El estudio de precisión reflejó que los coeficientes de variación de todos los 
puntos de  la  recta  fueron menores del 10%. Respecto a  los ensayos de exactitud 
realizados  sobre  los  patrones  de  concentración  conocida,  el  error  relativo  fue 
siempre menor del 10%. Las concentraciones de las muestras cuantificadas fueron 
siempre  superiores  a  los  límites  de  detección  y  cuantificación.  Por  todo  ello,  el 
método analítico empleado en este trabajo es suficientemente selectivo y sensible 
para la correcta cuantificación del piroxicam. 
7. Toxicidad en cultivos Caco‐2 
El fundamento teórico de este ensayo se encuentra descrito en el apartado 5 
“Toxicidad  en  cultivos  Caco‐2”  del  capítulo  2.  Los  hidrogeles M0‐100  y M0‐275 
liofilizados  se molturaron  y dispersaron en PBS  (5 mg/ml);  también  se estudió  la 
toxicidad  del  reticulante  X  y  del  quitosán  (ambos  a  5  mg/ml).  Los  ensayos  se 
llevaron a cabo en placas de 96 pocillos de fondo plano con una densidad de 25000 
células por pocillo. Las células se cultivaron en condiciones estándar; 24 h  tras  la 
siembra se cambió el medio y se añadieron 50 μl de  las muestras ensayadas. Las 
placas  se  incubaron durante 24, 48 o 72 h,  tras  lo  cual  se  adicionaron 20  μl de 
solución de MTT (5 mg/ml) a cada pocillo. Estas placas se sometieron a una nueva 
incubación a 37°C durante 3 h para permitir  la reacción de reducción del MTT. A 
Capítulo 3. Hidrogeles iónicos basados en un reticulante aniónico   
218 
 
continuación,  se  retiró  el  contenido  de  los  pocillos,  los  cristales  de  formazán  se 
disolvieron en DMSO y se cuantificó su absorbancia a 490 mm mediante un lector 
de placas  Labsystems Multiskan EX.  Los ensayos  se  realizaron por  cuadruplicado 
para cada elemento ensayado.  
Las  diferencias  entre  los  valores  de  supervivencia  celular  se  estudiaron 
mediante  la prueba estadística ANOVA de un  factor con un nivel de  significación    
p  =  0.05.  Se  seleccionó  una  prueba  post  hoc  paramétrica  o  no  paramétrica  en 
función  de  la  homogeneidad  de  las  varianzas  determinada  por  la  prueba  de 
Levene. 
8. Extensibilidad 
Mediante  este  ensayo  se  valoró  la  extensibilidad  de  las  formulaciones, 
basándose  en  el  aumento  de  la  superficie  de  una  determinada  cantidad  de 
muestra al ser sometida, progresivamente, a presiones crecientes a  intervalos de 
tiempo iguales. El ensayo de extensibilidad se realizó de acuerdo al procedimiento 
normalizado  de  trabajo  PN/L/CP/003/00  de  determinación  de  extensibilidad 
recogido en la segunda edición del Formulario Nacional (Orden SSI/23/2015).  
En este caso, se depositaron 0.5 g de muestra entre dos placas de cristal y se 
comprimieron mediante la aplicación de pesos crecientes (5, 15, 50, 100, 150, 200, 
300,  500,  1000,  1500  y  1800  g)  durante  30  segundos.  Tras  cada  intervalo  de 
tiempo  se  calculó  el  área  de  extensión  con  la  ayuda  de  un  papel milimetrado 
situado bajo la placa inferior.  
Los ensayos se realizaron por cuadruplicado para las siguientes formulaciones: 
hidrogel M0‐275  rehidratado  (120 mg  hidrogel  seco/ml  agua,  equivale  a  30 mg 
quitosán/ml  agua),  gel  comercial  de  carbómero  (Salvacam®)  y  quitosán 
rehidratado. Esta última formulación se preparó liofilizando quitosán al 2% en HCl 
0.1 N y añadiendo agua hasta obtener la misma concentración de polímero que la 
del hidrogel, esto es, 30 mg/ml. 
9. Adhesión a la piel 
La adhesión de la lámina polimérica o parche a la piel se midió en términos de 
fuerza  requerida  para  despegarla  de  la  piel,  empleando  una modificación  de  la 
prueba Loop Tack.25 
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Esta medida se realizó en un dinamómetro constituido por un soporte inferior 
en el que se coloca la piel y un dispositivo superior con una función de pinza que es 
capaz de elevarse registrando  la fuerza ejercida para tal fin. Se prepararon placas 
con piel de oreja de cerdo  firmemente  sujeta, estas placas se colocaron sobre  la 
parte  inferior  del  dinamómetro.  Sobre  la  piel  se  extendieron  0.4  g  del  hidrogel 
rehidratado (120 mg hidrogel seco/ml agua) con un grosor aproximado de 1 mm y 
un área de 1.9 x 4.5 cm; el hidrogel se dejó secar durante 30 minutos y se pegó 
encima una cinta adhesiva de 1.9 x 4.5 cm. Los extremos de la cinta se sujetaron en 
la parte superior del instrumento mediante un agarre tipo pinza. La medición de la 
adhesividad del parche a  la piel se realizó elevando dicho dispositivo superior con 
una velocidad de 500 mm/s y se registró la fuerza máxima realizada para despegar 
el hidrogel de la piel. Se realizaron 5 mediciones para el hidrogel M0‐275. 
10. Irritación dérmica 
Se  evaluó  la  irritación  aguda  dérmica  de  la  formulación M0‐275  en  conejos 
según el procedimiento descrito en la guía OCDE 404.26 El protocolo de este ensayo 
fue  aprobado  por  el Comité  de  Ética  con  el  código  2016/VSC/PEA/00137. Dicho 
protocolo se describe a continuación:  
En primer  lugar,  se  afeita  la  zona dorsal del  animal donde  se  va  a  aplicar  la 
formulación intentando no causar abrasión. A las 24 horas del afeitado se procede 
a la aplicación de la formulación; en este caso se aplicaron 0.3 gramos del hidrogel 
rehidratado  (120  mg  hidrogel  seco/ml  agua)  en  un  área  de  6  cm2 
aproximadamente. El parche se deja 15 minutos, tras lo cual se retira y se observa 
la piel. Si no presenta signos de  irritación se aplica nuevamente  la formulación en 
otra zona de la piel y se deja 1 hora. En caso de no apreciarse efectos irritantes al 
retirar el hidrogel se repite el procedimiento dejando el parche 4 horas. Al retirar 
cada parche  la zona se  lava con una gasa humedecida para eliminar  los restos de 
formulación. Si  tras  la eliminación de  la  formulación a  las 4 horas no  se observa 
irritación en  la piel, el animal  se observa durante 14 días. Se  trata de un ensayo 
secuencial,  por  lo  que  este  procedimiento  se  realiza  primero  en  un  conejo;  a 
continuación, se ensaya un segundo conejo, que sirve de test confirmatorio si en el 
test inicial se ha observado que la formulación no es irritante. El procedimiento en 
el segundo animal es el mismo, retirando  la formulación a 15 minutos, 1 hora y 4 
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horas. Si el resultado en  los dos conejos es el mismo no es necesario ensayar un 
tercero; de lo contrario, se ensaya un tercer animal de la misma forma. 
Durante el ensayo se tomaron fotografías de las áreas tratadas y el área control 
(piel sin tratar) a distintos tiempos para evaluar la presencia de signos de irritación. 
El ensayo se realizó en dos conejos. 
11. Permeabilidad 
Para determinar  la cinética de difusión y  la carga cutánea de  fármaco  tras  la 
exposición  a  hidrogeles  con piroxicam,  se  realizó  el  estudio  de permeabilidad  in 
vitro en células de Franz. A continuación se describe  la preparación de  la piel, el 
montaje de las células de difusión y el protocolo experimental. 
11.1.  Preparación de la piel 
En  los experimentos de absorción  transdérmica se utilizó como membrana  la 
piel de oreja de cerdo por sus características similares a las de la piel humana.27  
Para  mantener  la  homogeneidad  de  las  condiciones  del  ensayo,  se 
seleccionaron  cerdos  blancos  sin  ningún  tipo  de  manchas  y  se  utilizó  la  cara 
exterior de  la oreja por ser una zona con muy poco vello. Se separó  la piel de  la 
cara exterior de  la oreja del cartílago mediante un bisturí quirúrgico ayudado de 
unas pinzas quirúrgicas, teniendo especial cuidado en mantener la integridad de la 
piel.  A  continuación,  con  ayuda  de  un  dermatomo  eléctrico  (modelo  Aesculap‐
Wagner C. GA 176, Braun Surgical S.A.) se procedió a cortar la piel obtenida a 600 
µm de grosor. Para ello se fijó sobre una placa de poliestireno y se realizó el corte 
mediante  deslizamiento  horizontal  paralelo  a  la  superficie  de  la  piel.  De  esta 
manera  se  obtuvieron  láminas  de  espesor  constante  (600  µm),  constituidas  por 
epidermis completa  (estrato córneo y epidermis viva) y parte de  la dermis. Estas 
porciones de piel se envasaron  inmediatamente en sobres de papel de aluminio y 
fueron almacenadas a ‐20ᵒC hasta su utilización.  
Antes  del  comienzo  del  ensayo,  las  muestras  de  piel  se  descongelaron  y 
mantuvieron humedecidas con suero fisiológico mientras se realizó el montaje del 
ensayo para evitar la desecación y degradación de la piel. 
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11.2.   Células de difusión  
Los  ensayos  de  permeabilidad  se  llevaron  a  cabo  en  células  de  difusión 
denominadas  células  de  Franz  (figura  3.III.1).  Se  trata  de  un  sistema  cerrado 
constituido  por  dos  piezas  cilíndricas  de  vidrio  neutro,  que  forman  el 
compartimento  dador  y  el  receptor,  entre  las  cuales  se  sitúa  la membrana  de 
difusión. El compartimento receptor posee una tubuladura en un lado que permite 
la toma de muestras y la reposición del volumen retirado durante el muestreo. La 
piel se coloca sobre el compartimento receptor de manera que el estrato córneo 
quede  expuesto  al  compartimento  dador  y  la  capa  dérmica  en  contacto  con  la 
solución  receptora.  En  el  interior del  compartimento  receptor, previamente  a  la 
colocación de  la piel, se  introduce un  imán para asegurar  la continua agitación de 
la  solución  receptora  durante  el  ensayo.  De  esta  manera  se  facilita  su 
homogeneización  y  se  evita  la  formación  de  capas  estáticas  de  difusión  en  las 
proximidades de  la piel. La estanqueidad del sistema se garantiza por  la presencia 
de bordes esmerilados en las zonas que están en contacto con la membrana y por 
la fijación de ambas piezas mediante una pinza metálica que ejerce presión entre 
ellas y facilita el sellado. Esta pinza se encuentra unida a un soporte metálico que 
facilita  la  colocación  y  estabilidad  de  las  células  de  Franz  en  el  baño 
termostatizado. Para simular  las condiciones fisiológicas,  las células se  introducen 
en un baño a 37ᵒC para mantener una temperatura constante de 32ᵒC a nivel de la 
piel. 
 
Figura 3.III.1. Esquema de los componentes de una célula de Franz 
11.3.  Protocolo experimental 
Para garantizar que las muestras de piel son aptas para el estudio, previamente 
al inicio del experimento es necesario comprobar  la integridad de  las membranas. 
Para ello se deben seguir los siguientes pasos:  
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‐ Una vez montada la muestra de piel entre las dos piezas de vidrio, se añade 1 
ml  de  la  solución  receptora  (composición  detallada  más  abajo)  en  el 
compartimento dador y transcurridos 5 minutos se comprueba visualmente que no 
haya  ninguna  pérdida  de  líquido  hacia  el  compartimento  receptor.  Si  aparece 
humedad en dicho compartimento, posiblemente se deba a  la presencia de algún 
poro y, por tanto, se descarta la muestra.  
‐ Si se cumple el anterior requisito, se rellena el receptor con la misma solución 
con  cuidado  de  que  no  queden  burbujas  y  se  procede  a  la  medición  de  la 
resistencia  al  paso  de  corriente  eléctrica,  TER  (Transcutaneous  Electrical 
Resistance),  mediante  un  polímetro.  El  criterio  de  aceptación  es  un  valor  de 
resistencia superior a 3 kΩ.28  
La solución de tampón fosfato pH 7.4 empleada en el compartimento receptor 
corresponde a la siguiente composición: 
KH2PO4 (9.08 g/l)…………………………………  1.92 ml 
Na2HPO4 (9.46 g/l)…………………………..….  8.08 ml 
NaCl………………………………………….…………  9.20 g 
H2O destilada..........................................  c.s.p. 1 l 
Para  este  ensayo,  en  el  compartimento  dador  se  colocaron  0.5  g  de 
formulación ensayada (equivalente a 2.5 mg de piroxicam). El área útil de difusión 
de  cada  una  de  las  células  fue  de  2.01  cm2  y  el  volumen  del  compartimento 
receptor fue de 10 ml. Los ensayos se realizaron en condiciones no oclusivas para 
simular lo máximo posible las condiciones de utilización clínica.   
Se  estudió  el  hidrogel  MP‐275  rehidratado  (120  mg  hidrogel  seco/ml  de 
solución) en dos medios distintos: formulación 1 (solución de propilenglicol al 10% 
en  agua)  y  formulación  2  (mezcla  de  glicerol  (10%),  alcohol  isopropílico  (10%)  y 
propilenglicol (10%) en agua). Las formulaciones se colocaron sobre la piel (tiempo 
0)  y  durante  el  transcurso  del  ensayo  se  tomaron muestras  del  compartimento 
receptor a las 14, 16, 18, 20, 22 y 24 horas, reponiendo el volumen extraído con el 
mismo volumen de tampón a pH 7.4. Al finalizar el ensayo,  las células de Franz se 
desmontaron y se eliminaron  los restos de formulación de  las muestras de piel. A 
continuación, se recogieron individualmente las formulaciones del compartimento 
dador  y  las muestras  de  piel.  Estas  últimas  se  trataron  con metanol  durante  24 
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horas en agitación magnética para  realizar  la extracción del  fármaco. El metanol 
rompe las uniones intercelulares y solubiliza el piroxicam acumulado dentro de las 
capas  epiteliales.  Previamente,  se  comprobó  que  la  capacidad  de  extracción  del 
metanol  para  este  fármaco  es  del  97%.  Los  restos  de  hidrogel  obtenidos  del 
compartimento  dador  se  trataron  con  HCl  35%  y  sonicación  para  romper  la 
estructura  y  metanol  para  disolver  el  piroxicam  remanente  en  su  interior. 
Posteriormente, se neutralizaron con la adición de una solución diluida de NaOH. 
Finalmente,  se  tomó  1  ml  de  cada  una  de  las  muestras  obtenidas  del 
tratamiento  de  extracción  de  la  piel  y  del  dador  y  se  centrifugaron  a  8000  rpm 
durante  10 minutos,  para  recoger  el  sobrenadante  que  contiene  el  fármaco.  El 
piroxicam  presente  en  las muestras  de  dador,  receptor  y  piel  se  cuantificó  por 
HPLC, según el método descrito en el apartado 6.1. Los resultados se trataron en 
una  hoja  Excel  para  cuantificar  el  flujo  transdérmico,  el  coeficiente  de 
permeabilidad y la carga cutánea a las 24 horas de exposición.  
Los  ensayos  se  realizaron  por  septuplicado  (n  =  7)  para  cada  formulación 
ensayada.  Los  resultados  se  evaluaron mediante  la  prueba  estadística  t‐student 
para muestras independientes con un intervalo de confianza del 95%. 
12. Cicatrización  
El  objetivo  de  este  estudio  fue  determinar  la  capacidad  cicatrizante  de  los 
hidrogeles obtenidos mediante la evaluación de la tasa de cicatrización de heridas 
de espesor total.  
El estudio se realizó en ratas Wistar hembra de 12 semanas de edad y 250‐290 
g de peso, según el protocolo UMH‐DI‐MBS‐03‐14 aprobado por el Comité de Ética. 
Los animales  se mantuvieron en  jaulas  individuales durante  todo el estudio para 
evitar el empeoramiento de las heridas por contacto entre ellos.  
Los animales se dividieron en cuatro grupos de n = 4:  las ratas del grupo 1 se 
trataron  con  apósitos  de  quitosán,  las  del  grupo  2  con  0.25 ml  de  solución  de 
reticulante X 180 mg/ml en agua, las del grupo 3 con el hidrogel M0‐275 y a las del 
grupo  4  no  se  les  aplicó  tratamiento.  Las  cantidades  de  formulación  ensayadas 
para  los  apósitos  de  quitosán  fueron  0.77  g  de  polímero  al  2%  y,  para  los  del 
hidrogel, 0.77 g de polímero al 2% entrecruzado el  reticulante X al 275%, ambos 
liofilizados. 
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En  primer  lugar,  los  animales  se  anestesiaron  con  pentobarbital  sódico  40 
mg/kg  por  vía  intraperitoneal  y  se  les  administró  buprenorfina  subcutánea  0.3 
mg/kg como analgésico. Una vez comprobado el estado de anestesia profunda, se 
afeitó  la  zona  superior del  lomo  y  se desinfectó  con  alcohol. A  continuación,  se 
realizó una escisión de  la piel de 3  cm de diámetro,  se  fotografió  y  se  cubrió  la 
herida con la correspondiente formulación estudiada, una gasa antiadherente y un 
esparadrapo. En el caso del grupo sin tratamiento, la herida se cubrió únicamente 
con  la  gasa  antiadherente  y  el  esparadrapo.  Durante  las  dos  semanas  tras  la 
creación quirúrgica de la herida, se les administró paracetamol 1 g/l en el agua de 
bebida. 
Los días 7, 14 y 21 tras la escisión de la piel se reanestesiaron los animales, se 
retiraron  los vendajes y se  fotografió el estado de  las heridas; a continuación, se 
reaplicaron  las formulaciones correspondientes (nuevos apósitos) y se volvieron a 
cubrir  con  la  gasa  antiadherente  y  el  esparadrapo.  El  día  23  los  animales  se 
sacrificaron mediante inyección intravenosa de pentobarbital sódico (Eutanax®) 90 
mg/kg y la piel cicatrizada se extirpó para su posterior estudio microscópico. 
Las muestras de piel se fijaron con formalina al 4% en PBS y por deshidratación 
con alcoholes,  tras  lo cual se embebieron en parafina  líquida; posteriormente, se 
seccionaron con un microtomo para parafina (marca Leica modelo RM2125RT) y se 
tiñeron  con  hematoxilina‐eosina.  Estas  muestras  histológicas  se  observaron 
mediante un microscopio óptico vertical (marca Leica modelo DMR) registrando las 
imágenes digitales con una cámara (Leica modelo DFC450C) para estudiar el estado 
de la piel en los distintos grupos de tratamiento.  
Las  fotografías tomadas durante todo el ensayo se analizaron con el software 
ImageJ®  para  cuantificar  el  área  de  las  heridas  y  calcular  la  evolución  de  la 
disminución del tamaño de  las heridas en  los distintos grupos mediante una hoja 
de  cálculo  de  Excel.  El  porcentaje  de  cierre  de  la  herida  para  cada  tiempo  se 
determinó mediante la ecuación 3.III.3: 
    (3.III.3) 
donde A0 es el área de la herida inicial y At es el área de la herida a tiempo t. 
% ܿ݅݁ݎݎ݁ ℎ݁ݎ݅݀ܽ = ܣ0 − ܣݐܣ0 · 100
Capítulo 3. Hidrogeles iónicos basados en un reticulante aniónico 
 
225 
 
Las  diferencias  entre  los  porcentajes  de  cierre  de  la  herida  se  estudiaron 
mediante  la prueba estadística ANOVA de un  factor con un nivel de  significación    
p  =  0.05.  Se  seleccionó  una  prueba  post  hoc  paramétrica  o  no  paramétrica  en 
función  de  la  homogeneidad  de  las  varianzas  determinada  por  la  prueba  de 
Levene. 
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IV. RESULTADOS Y DISCUSIÓN  
1. Mecanismo de reacción quitosán‐reticulante X 
El  hidrogel  compuesto  por  quitosán‐reticulante  X  se  prepara  mediante  la 
interacción iónica entre las cargas positivas de los grupos amino del polímero y los 
aniones del fosfoácido. El mecanismo de formación se basa en el hecho de que el 
quitosán  es un polímero básico débil  (pKa 6.5)  y, por  tanto,  cuando  el pH de  la 
disolución disminuye, el grado de ionización del polímero aumenta. En este mismo 
sentido, los pKa del grupo fosfórico del reticulante X son 1.5 y 6.6, mientras el pKa 
del grupo ácido es 3.4 (figura 3.IV.1).  
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Figura 3.IV.1. Estado iónico del quitosán y del reticulante X en función del pH del 
medio (representación basada en el pKa de los grupos ionizables)  
La solución de quitosán al 2% en HCl 0.1 N tiene un valor de pH 1.4, por lo que 
los grupos amino se encuentran protonados en su mayoría; el reticulante X a una 
concentración de 100 mg/ml en agua tiene un valor de pH 8.5, lo que implica que 
los  grupos  –H2PO4  y  –COOH  están  desprotonados,  ofreciendo  así  tres  cargas 
negativas  capaces  de  interactuar  con  las  cargas  positivas  del  quitosán. Una  vez 
producida la reacción, el pH del hidrogel es 7.0 lo que sugiere que se produce una 
interacción iónica entre grupos de diferente carga.   
2. Caracterizaciones  
2.1.      Análisis  elemental  y  espectrometría  de masas  con  plasma 
acoplado inductivamente 
Los resultados del análisis elemental del quitosán sin tratar y de los hidrogeles 
sin fármaco, así como el ICP‐MS de fósforo de dichos hidrogeles, se recogen en la 
tabla 3.IV.1. 
 
Tabla 3.IV.1. Resultados del análisis elemental del quitosán comercial y del ICP‐
MS de fósforo de dicho polímero y de los hidrogeles sin fármaco 
  N%  C%  H%  P% 
Quitosán  7.23  40.42  6.94  ‐‐‐ 
M0‐50  5.92  36.74  6.25  1.3 
M0‐100  6.23  38.65  6.79  2.4 
M0‐200  5.14  37.35  6.13  5.2 
M0‐275  4.97  36.47  6.83  5.7 
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El ICP‐MS de los hidrogeles muestra que el porcentaje de fósforo incorporado a 
la  red  orgánica  aumenta  conforme  incrementa  la  proporción  de  agente 
entrecruzante añadido.  
2.2.     Espectrometría de resonancia magnética nuclear 
La  figura 3.IV.2 muestra  los espectros de RMN de  31P del reticulante X  (figura 
3.IV.2 a) y del hidrogel M0‐275 (figura 3.IV.2 b).  
 
Figura 3.IV.2. a) Espectro 31P‐RMN en disolución para el reticulante X puro, y  b) 
espectro 31P‐RMN en estado sólido para la muestra M0‐275 
Los  espectros  de  RMN  de  fósforo  de  la  molécula  reticulante  y  de  la  red 
formada por dicha molécula y el polímero muestran un leve desplazamiento de 4.8 
a 2.3 ppm, respectivamente. Este desplazamiento posiblemente esté asociado a la 
interacción no  covalente de  los hidroxilos del grupo  fosfórico  con  las aminas del 
quitosán. 
2.3.     Análisis termogravimétrico 
Las curvas del análisis termogravimétrico (TGA) y su primera derivada (DTG) se 
han utilizado para determinar la estabilidad térmica de los hidrogeles obtenidos. En 
el TGA del polímero  sin entrecruzar  se observan  tres eventos  térmicos  y para el 
hidrogel cuatro eventos térmicos. La pérdida de masa para  los hidrogeles es más 
paulatina e incompleta (quedando un residuo del 9 al 34%, en función del grado de 
entrecruzamiento)  que  la  del  polímero,  que  a  los  650ᵒC  se  ha  consumido  por 
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completo (figura 3.IV.3 a). El mismo comportamiento se observa en los hidrogeles 
que  contienen  fármaco,  cuanto  mayor  es  el  porcentaje  de  entrecruzamiento, 
mayor es el residuo final (figura 3.IV.4 a). 
En  las gráficas de DTG se observan  los puntos de mayor descomposición de  la 
muestra en función de la temperatura. En el caso del quitosán, la pérdida de agua 
residual se produce a los 75ᵒC, la despolimerización de las cadenas a los 300ᵒC y la 
pirolisis entre los 500ᵒC y los 650ᵒC. La temperatura a la que se produce la máxima 
rapidez de descomposición  (Tmáx) es de 300ᵒC en el quitosán. En  cambio, en  los 
hidrogeles  los picos de Tmáx se encuentran a temperaturas  ligeramente  inferiores. 
En  los hidrogeles con un porcentaje de entrecruzamiento del 100 al 275%, el pico 
de máxima descomposición se desdobla en dos, con valores entre 175ᵒC y 275ᵒC 
(figura 3.IV.3 b). Teniendo en cuenta que cuanto mayor sea la temperatura a la que 
descompone, mayor  es  la  energía  aplicada  para  descomponerlo  y,  por  tanto,  el 
compuesto es térmicamente más estable, se puede concluir que cuanto mayor es 
el porcentaje de entrecruzamiento del hidrogel, menor es su estabilidad térmica.  
En  el  caso  de  los  hidrogeles  que  contienen  piroxicam  (figura  3.IV.4  b),  el 
comportamiento de descomposición térmica es el mismo que el descrito para  los 
hidrogeles  sin  fármaco.  El  pico  de máxima  descomposición  se  origina  a menor 
temperatura cuanto mayor es el grado de entrecruzamiento, demostrando que  la 
estabilidad térmica es menor.  
 
Figura  3.IV.3.  Gráficas  de  a)  TGA  y  b)  DTG  del  quitosán  y  los  hidrogeles  sin 
fármaco con distintos porcentajes de entrecruzamiento 
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Figura  3.IV.4.  Gráficas  de  a)  TGA  y  b)  DTG  del  quitosán  y  los  hidrogeles  con 
piroxicam con distintos porcentajes de entrecruzamiento 
2.4.     Difracción de rayos X 
El efecto del entrecruzamiento en  la cristalinidad del polímero  se caracterizó 
por difracción de rayos X. Una estructura es cristalina si su difractograma muestra 
picos claros y definidos. Los desplazamientos de los picos caracterizan un cristal, es 
decir, una  forma cristalina sólo es  idéntica a otra si todos  los desplazamientos de 
los picos son iguales en la posición ᵒ2theta.  
En la figura 3.IV.5 se recogen los espectros de difracción del agente reticulante, 
del polímero sin entrecruzar (quitosán) y de los hidrogeles formados, en presencia 
o ausencia de fármaco.  
El  difractograma  del  reticulante  X  demuestra  que  este  compuesto  orgánico 
presenta una estructura cristalina; en cambio, en el caso del quitosán se observan 
dos picos  anchos  característicos debido  a  la  ausencia de orden del polímero.  La 
adición del  reticulante dio  lugar a una pérdida de cristalinidad generalizada en  la 
estructura, reflejada en el aplanamiento de ambos picos a 10Θ y 20Θ; sin embargo, 
se observan picos claramente definidos que podrían ser interpretados como zonas 
específicas  de  la  red  con mayor  ordenamiento  frente  al  quitosán  en  su  estado 
original. Comparando los hidrogeles con distintos porcentajes de entrecruzamiento 
(M0‐50  – M0‐275)  se  observa  que  el  aumento  de  la  proporción  de  reticulante 
supone un leve aumento de la cristalinidad en estas zonas específicas del sistema, 
aunque en general  se produce una amorfización de  la estructura. Finalmente,  la 
encapsulación  del  fármaco  en  la  red  no  parece  influir  en  la  cristalinidad  de  la 
estructura, tal como muestra el difractograma del MP‐50 y MP‐275.  
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Figura 3.IV.5. Difractograma de rayos X del reticulante X, del quitosán y de los 
hidrogeles entrecruzados del 50 al 275% sin farmaco y al 50 y 275% con piroxicam 
2.5.     Microscopía electrónica de barrido de emisión de campo 
Las  imágenes de FESEM  (figura 3.IV.6) muestran  la estructura de quitosán sin 
tratar, el quitosán disuelto en HCl 0.1 N y sometido a liofilización, y el hidrogel M0‐
275  (liofilizado).  Se  observa  que  el  quitosán  sin  tratar  tiene  una  estructura más 
rugosa,  frente al quitosán  sometido  a disolución  y  liofilización que presenta una 
estructura  homogénea  y  laminar.  La  adición  del  agente  reticulante  al  polímero 
genera  una  estructura  amorfa  con  hendiduras  y  poros,  aunque  se  observan 
pequeñas formas cristalinas que pueden debidas a moléculas de reticulante que no 
han entrecruzado la red polimérica. 
 
Figura 3.IV.6. Imágenes de FESEM de las muestras de a) quitosán sin tratar, b) 
quitosán anteriormente disuelto en HCl 0.1 N, c) M0‐275 
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3. Hinchamiento 
En  este  ensayo  se  ha  evaluado  la  influencia  del  pH  y  el  porcentaje  de 
reticulación  en  la  dinámica  de  hinchamiento  de  los  hidrogeles  entrecruzados  al 
100% y al 275%. Los valores de hinchamiento para cada tiempo se muestran en las 
tablas 3.IV.2 y 3.IV.3 y los perfiles se representan en la figura 3.IV.7. 
 
Tabla  3.IV.2.  Valores  de  hinchamiento  para  cada  tiempo, Qt,  de  las muestras 
M0‐100 y M0‐275 a pH 1.2 y 4.5 
 
Tabla  3.IV.3.  Valores  de  hinchamiento  para  cada  tiempo,  Qt,  de  las 
muestras M0‐100 y M0‐275 a pH 6.8 y 7.5 
Tiempo (h) pH 1.2  pH 4.5 
M0‐100  M0‐275  M0‐100  M0‐275 
0.25  23.62 ± 0.25 11.96 ± 1.50 26.49 ± 3.90 10.53 ± 1.01 
0.5  18.15 ± 2.00 10.69 ± 1.79 24.39 ± 2.96 9.33 ± 1.03 
1  7.09 ± 0.76  6.91 ± 0.51  15.08 ± 1.55 6.71 ± 0.72 
1.5  4.94 ± 0.22  5.25 ± 1.41  12.92 ± 2.00 5.98 ± 0.46 
2  4.64 ± 0.43  1.00 ± 0.35  4.34 ± 0.41  3.46 ± 0.78 
3  1.06 ± 0.31  0.53 ± 0.12  2.39 ± 0.44  2.07 ± 0.33 
4  0.10 ± 0.01  0.01 ± 0.00  0.34 ± 0.06  0.76 ± 0.07 
5      0.00 ± 0.00  0.12 ± 0.05 
Tiempo (h)  pH 6.8 pH 7.5
M0‐100  M0‐275  M0‐100  M0‐275 
0.25 30.26 ± 1.54 12.71 ± 1.32 18.01 ± 1.33 9.40 ± 0.10 
0.5  28.30 ± 2.20  11.84 ± 0.98 14.40 ± 1.24  8.64 ± 0.95 
1  27.66 ± 3.17  11.86 ± 1.88 14.32 ± 0.54  8.06 ± 0.87 
1.5  26.75 ± 2.88  11.80 ± 1.18 13.97 ± 0.76  7.58 ± 0.33 
2  26.77 ± 2.89 11.60 ± 1.16 13.20 ± 1.25 6.73 ± 0.94 
3  25.84 ± 2.67  11.47 ± 1.15 12.37 ± 1.87  6.36 ± 0.69 
4  23.64 ± 2.51  11.19 ± 2.14 11.75 ± 1.58  5.69 ± 0.52 
5  22.84 ± 2.36  10.61 ± 1.53 11.50 ± 0.78  5.67 ± 0.59 
6  21.63 ± 3.14 10.22 ± 1.31 11.27 ± 0.68 5.59 ± 0.94 
7  21.84 ± 1.57  10.13 ± 0.85 11.38 ± 0.70  5.39 ± 0.21 
8  21.04 ± 2.41  9.64 ± 0.54  11.50 ± 0.37  5.43 ± 0.37 
24  15.02 ± 1.90  9.44 ± 0.40  10.74 ± 0.48  5.28 ± 0.48 
32  12.90 ± 1.12 9.43 ± 1.17 9.71 ± 0.54 5.17 ± 0.54 
48  10.85 ± 0.97  6.36 ± 1.12  9.28 ± 0.50  5.10 ± 0.86 
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Figura  3.IV.7.  Perfiles  de  hinchamiento  de  las muestras M0‐100 y M0‐275  en 
medio acuoso tamponado a: a) pH 1.2, b) pH 6.8, c) pH 4.5 y d) pH 7.5 
El  estudio  de  hinchamiento  pone  de  manifiesto  el  carácter  iónico  del 
entrecruzamiento  de  la  red  polimérica,  ya  que  a  pH  ≤  4.5  el  hidrogel  pierde  su 
integridad en pocas horas (de 2 a 4 horas). En cambio, a valores de pH cercanos a 
la neutralidad, esto es, pH 6.8 y 7.5, se observa un efecto de sobrehinchamiento, 
ya que inicialmente retiene mayor cantidad de agua y posteriormente se alcanza el 
hinchamiento en equilibrio.  La diferencia en  los  resultados obtenidos en  función 
del  pH  se  debe  al  distinto  grado  de  ionización  de  los  grupos  funcionales  que 
forman  parte  del  enlace  iónico  responsable  del  entrecruzamiento  del  hidrogel. 
Cuando  el  hidrogel  se  encuentra  en  un medio  de  pH  relativamente  neutro,  las 
moléculas  de  reticulante  X  tienen  mayor  número  de  cargas  negativas,  lo  que 
favorece un mayor número de  interacciones polímero‐agente  entrecruzante.  Sin 
embargo,  a  pH  ácido  el  reticulante  no  tiene  suficientes  cargas  negativas  para 
mantener el entrecruzamiento del polímero.  
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En cuanto al entrecruzamiento, se observa que el valor de hinchamiento es de 
1.5 a 2.5 veces mayor para el hidrogel menos reticulado. Por ello, se concluye que 
a mayor porcentaje de entrecruzamiento menor es el hinchamiento, debido a que 
los enlaces entre cadenas limitan la relajación y expansión de la red polimérica. 
4. Liberación 
Se ha estudiado  los perfiles de  liberación de  los hidrogeles MP‐100 y MP‐275 
en medios acuosos tamponados a pH 1.2, 4.5, 6.8 y 7.5. Las tablas 3.IV.4 y 3.IV.5 
recogen  los  porcentajes  de  fármaco  liberado  para  cada  tiempo.  Los  perfiles  de 
liberación se representan gráficamente para comparar  la  influencia del pH (figura 
3.IV.8)  y  la  influencia  del  porcentaje  de  entrecruzamiento  (figura  3.IV.9)  en  la 
liberación  del  activo.  Los  valores  del  factor  de  similitud  para  cada  una  de  estas 
comparativas se recogen en la tabla 3.IV.6. 
 
Tabla 3.IV.4. Porcentajes de liberación del piroxicam a los distintos tiempos de 
muestreo para los hidrogeles MP‐100 y MP‐275 a pH 1.2 y 4.5 
Tiempo (h) pH 1.2  pH 4.5 
MP‐100  MP‐275  MP‐100  MP‐275 
0.25  50.06 ± 6.51  7.14 ± 0.93  26.59 ± 1.37 17.64 ± 2.29 
0.5  81.78 ± 10.21 25.10 ± 6.23 50.84 ± 7.23 30.83 ± 7.65 
1  94.29 ± 8.19  61.56 ± 6.58 78.94 ± 6.84 56.28 ± 7.70 
1.5  99.99 ± 0.10  98.48 ± 4.50 91.84 ± 4.08 68.81 ± 3.15 
2    99.38 ± 5.59 95.69 ± 5.38 86.26 ± 4.85 
3    99.98 ± 0.22 96.33 ± 3.12 97.64 ± 7.07 
4    99.99 ± 0.02 98.54 ± 3.14 98.33 ± 4.13 
5     99.99 ± 0.33 99.99 ± 0.01 
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Tabla 3.IV.5. Porcentajes de liberación del piroxicam a los distintos tiempos de 
muestreo para los hidrogeles MP‐100 y MP‐275 a pH 6.8 y 7.5 
 
Figura  3.IV.8.  Perfiles  de  liberación  de piroxicam en  función del  pH del medio 
para el hidrogel a) MP‐100 y b) MP‐275 
Tiempo (h) pH 6.8  pH 7.5 
MP‐100  MP‐275  MP‐100  MP‐275 
0.25  20.00 ± 7.13  11.38 ± 1.48  16.57 ± 2.15  11.79 ± 2.71 
0.5  42.84 ± 6.35  21.15 ± 5.25  33.56 ± 8.33  23.37 ± 3.47 
1  73.69 ± 8.04  38.59 ± 7.21  63.54 ± 11.87 43.34 ± 7.23 
1.5  85.62 ± 10.38 50.45 ± 2.31  79.36 ± 3.63  48.64 ± 10.08 
2  91.59 ± 8.82  58.64 ± 3.30  88.75 ± 4.99  54.58 ± 5.25 
3  97.45 ± 6.08  73.68 ± 4.59  97.02 ± 6.05  66.96 ± 4.17 
4  97.87 ± 3.78  88.91 ± 3.43  98.56 ± 2.81  74.51 ± 2.88 
5  98.93 ± 5.17  94.47 ± 5.89  98.39 ± 3.13  81.77 ± 5.10 
6  99.59 ± 2.33  96.95 ± 7.10  98.37 ± 3.25  86.63 ± 8.10 
7  99.99 ± 0.25  99.45 ± 1.21  99.95 ± 1.20  91.55 ± 4.79 
8   100.09 ± 3.24 99.48 ± 1.23  93.29 ± 3.95 
24    99.47 ± 2.32  98.58 ± 4.29 
30    99.94 ±1.23  98.37 ± 2.59 
48    99.98 ± 0.37  99.99 ± 2.22 
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Figura 3.IV.9. Perfiles de  liberación del piroxicam en función del porcentaje de 
entrecruzamiento del hidrogel a pH a) 1.2, b) 4.5, c) 6.8, d) 7.5 
 
Tabla 3.IV.6. Valores de f2 para las comparativas de los perfiles en función del pH 
(color gris) y del grado de entrecruzamiento (color lila). f2<50, rojo, curvas diferentes;  
f2≥50, verde, curvas similares 
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    pH 1.2  pH 4.5  pH 6.8  pH 7.5 
    100  275  100  275  100  275  100 275 
pH 1.2  100    17.24            
275                 
pH 4.5  100  30.87     35.45        
275    39.47            
pH 6.8  100  25.57   58.81     28.06    
275    28.60   37.71        
pH 7.5  100  20.85   42.53   55.37     31.89 
275    28.70   36.89   58.95    
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En base a los valores de f2 se concluye que existen diferencias significativas entre 
la  liberación  de  los  hidrogeles  con  distinto  grado  de  reticulación  a  cualquier  pH. 
Asimismo,  se  observan  diferencias  entre  los  perfiles  de  liberación  de  un mismo 
hidrogel a distintos valores de pH, excepto para el MP‐100 a pH 4.5‐6.8, y a pH 6.8‐
7.5,  y  para  el  MP‐275  a  pH  6.8‐7.5,  en  cuyos  casos  los  perfiles  obtenidos  son 
similares (f2>50). 
Los  perfiles  de  liberación  se  han  estudiado  matemáticamente  aplicando  la 
ecuación  de  Korsmeyer‐Peppas  para  determinar  la  cinética  de  liberación  y  el 
mecanismo  de  liberación  del  fármaco.  La  tabla  3.IV.7  recoge  los  valores  del 
exponente difusional (n) y la constante cinética (K) así como la SSR obtenida tras el 
ajuste de los datos a dicho modelo matemático.  
En  general,  el  valor  del  exponente  difusional  se  encuentra  entre  0.5  y  1, 
excepto en el caso del MP‐275 a pH 1.2. Dicho rango de valores de n concuerdan 
con  una  liberación  influida  tanto  por  la  difusión  como  por  la  relajación  de  las 
cadenas poliméricas, denominada “Transporte anómalo”. Según estos resultados, 
el modelo  de  Korsmeyer‐Peppas  sugiere  el  estudio  de  los modelos  cinéticos  de 
orden uno y de Peppas‐Sahlin para caracterizar mejor la liberación. La tabla 3.IV.7, 
que recoge los valores de SSR de estos ajustes, muestra que el modelo cinético de 
liberación que mejor se ajusta a  los datos experimentales es  la cinética de orden 
uno. Dicha  cinética es  representativa de  las  formas  farmacéuticas  con  liberación 
combinada por difusión de Fick y relajación/erosión de la matriz polimérica, lo que 
concuerda con los parámetros obtenidos por el modelo de Korsmeyer‐Peppas y las 
observaciones experimentales de desintegración de  la matriz a pH ácido  (pH 1.2‐
4.5). Cuanto mayor es el pH del medio  y el porcentaje de entrecruzamiento del 
hidrogel,  los valores de  la constante de orden uno  son menores, y, por  tanto,  la 
liberación es más lenta y prolongada.  
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Tabla 3.IV.7. SSR del ajuste de  los modelos cinéticos de  liberación: Korsmeyer‐
Peppas,  orden  uno  y  Peppas‐Sahlin,  y  parámetros  de  los  modelos:  Korsmeyer‐
Peppas (n y k) y  orden uno (k1)  
5. Toxicidad en Caco‐2 
La toxicidad de los hidrogeles y de sus componentes se ha evaluado en cultivos 
celulares Caco‐2. La tabla 3.IV.8 y la figura 3.IV.10 muestran la supervivencia celular 
tras 24, 48 y 72 horas de exposición a  las muestras evaluadas, comparado con un 
control en ausencia de tratamiento. Los datos se expresan como porcentaje de  la 
absorbancia del control no tratado. 
 
Tabla  3.IV.8.  Porcentajes  de  supervivencia  celular  de  los  cultivos  Caco‐2  a  las 
24, 48 y 72 h en ausencia (control) y presencia de: reticulante X, quitosán, M0‐100 y 
M0‐275 
    Korsmeyer‐Peppas Primer orden Peppas‐Sahlin 
    n  k (h‐1)  SSR  k1 (h‐1)  SSR  SSR 
MP‐100 
pH 1.2 0.71 1.34 5.08∙10‐12 3.04 2.53∙10‐3 1.71∙10‐2 
pH 4.5  0.73  0.80  1.40∙10‐3  1.47  3.91∙10‐3  9.67∙10‐2 
pH 6.8 0.87 0.74 1.40∙10‐3 1.20 6.23∙10‐3 1.57∙10‐1 
pH 7.5  0.95  0.64  6.10∙10‐5  0.98  7.67∙10‐3  4.08∙10‐1 
MP‐275 
pH 1.2  1.39  0.62  5.79∙10‐4  1.06  1.04∙10‐1  2.05∙10‐1 
pH 4.5 0.73 0.53 2.01∙10‐3 0.85 8.31∙10‐3 6.00∙10‐2 
pH 6.8  0.67  0.36  2.98∙10‐3  0.48  6.24∙10‐3  4.45∙10‐2 
pH 7.5 0.57 0.37 7.67∙10‐3 0.39 2.46∙10‐2 2.18∙10‐1 
  24 h  48 h  72 h 
Control  96.35 ± 4.24  100 ± 5.04  103 ± 3.45 
Reticulante X 96.96 ± 5.02  94.18 ± 4.54  95.36 ± 3.51 
Quitosán  104.82 ± 6.59 98.89 ± 3.02  107.89 ± 5.68
M0‐100  96.78 ± 4.74  105.43 ± 3.23 106.84 ± 4.56
M0‐275  94.22 ± 3.81  104.52 ± 5.33 98.51 ± 4.35 
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Figura 3.IV.10. Porcentajes de supervivencia celular de los cultivos Caco‐2 a las 
24, 48 y 72 h en ausencia (control) y presencia de: reticulante X, quitosán M0‐100 y 
M0‐275 
No  existen  diferencias  estadísticamente  significativas  en  porcentaje  de 
supervivencia celular entre  los distintos grupos, por  lo que se concluye que tanto 
los componentes de partida (polímero y reticulante) como los hidrogeles obtenidos 
carecen de toxicidad. 
6. Extensibilidad 
La obtención de unas propiedades reológicas óptimas facilita la extensión de la 
formulación  en  la  superficie  epitelial  para  formar  una  lámina  que  permita  la 
liberación uniforme del fármaco, asegurando la eficacia del preparado. El hidrogel 
liofilizado se puede molturar fácilmente obteniendo un polvo fino que se rehidrata 
formando un hidrogel viscoso y untuoso. La extensibilidad de  los hidrogeles M0‐
100 y M0‐275 se ha evaluado comparándolos con el polímero sin entrecruzar, a la 
misma  concentración,  y  con  una  formulación  comercial  de  gel  de  carbómero 
(Salvacam®). Los resultados se recogen en la tabla 3.IV.9 y figura 3.IV.11. 
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Tabla 3.IV.9. Valores del área de extensión del gel comercial, el quitosán y  los 
hidrogeles M0‐100 y M0‐275 en función del peso aplicado 
 
Figura 3.IV.11. Valores del área de extensión del gel comercial, el quitosán y los 
hidrogeles M0‐100 y M0‐275 en función del peso aplicado 
Las formulaciones tipo hidrogel evaluadas tienen una extensibilidad similar a la 
del gel comercial por lo que se consideran aptas para la aplicación tópica. Como se 
esperaba,  la  solución  de  quitosán  a  la misma  concentración  que  los  hidrogeles 
tiene  una  extensibilidad  de  3  a  4  veces  mayor,  debido  a  la  ausencia  de 
entrecruzamiento entre sus cadenas que limite su movimiento y extensión. 
Peso (g)  Área (cm
2) 
Comercial  Quitosán  M0‐100  M0‐275 
0  0.10 ± 0.02  0.19 ± 0.02  0.13 ± 0.02  0.16 ± 0.01 
5  0.32 ± 0.03  1.02 ± 0.13  0.39 ± 0.06  0.46 ± 0.09 
15  0.54 ± 0.09  2.07 ± 0.45  0.56 ± 0.07  0.58 ± 0.06 
50  0.82 ± 0.11  3.08 ± 0.66  0.80 ± 0.10  0.78 ± 0.09 
100  1.23 ± 0.14  4.10 ± 0.47  1.16 ± 0.14  1.09 ± 0.15 
150  1.52 ± 0.22  5.27 ± 0.39  1.40 ± 0.22  1.29 ± 0.22 
200  1.72 ± 0.28  5.67 ±0.45  1.58 ± 0.29  1.45 ± 0.29 
300  2.02 ± 0.32  6.58 ± 0.73  1.86 ± 0.29  1.71 ± 0.27 
500  2.53 ± 0.32  7.50 ± 0.87  2.29 ± 0.29  2.06 ± 0.26 
1000  3.08 ± 0.41  8.75 ± 0.89  2.76 ± 0.38  2.44 ± 0.35 
1500  3.57 ± 0.41  10.37 ± 0.90  3.14 ± 0.38  2.71 ± 0.35 
1800  3.96 ± 0.41  11.50 ± 0.79  3.44 ± 0.36  2.91 ± 0.31 
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7. Adhesión a la piel 
El  hidrogel  rehidratado  (figura  3.IV.12  a)  es  una  formulación  semisólida  de 
consistencia viscosa y uniforme. Tras su aplicación sobre  la piel, en  forma de una 
capa fina de producto, se produce el secado de  la red polimérica, de modo que a 
los 20‐30 minutos se forma una película transparente que queda adherida a la piel 
(figura  3.IV.12  b),  adaptándose  a  su  forma  y  con  cierta  elasticidad  que  permite 
realizar los movimientos normales. La adhesión a la piel de esta película polimérica, 
o  parche,  se  ha  analizado  mediante  la  prueba  Loop  Tack  (figura  3.IV.12  c), 
obteniéndose una fuerza de adhesión de 3.17 ± 0.57 Newton.  
No existe un método estándar para  realizar esta medición, pero en estudios 
similares29 se obtienen fuerzas de adhesión inferiores (0.7‐2.25 en función del tipo 
de adhesivo). La desventaja de los adhesivos es que su retirada causa dolor, siendo 
éste mayor cuanto mayor es la fuerza adhesiva. La formulación propuesta en este 
trabajo  tiene  una  adhesividad  a  la  piel  adecuada  y  no  se  despega  cuando  se 
humedece  ligeramente.  Sin  embargo,  se  puede  retirar  fácilmente  de  la  piel 
rehidratándola durante unos minutos con un algodón o gasa empapada en agua y 
posteriormente con una leve fricción sin causar dolor.  
La figura 3.IV.12 d‐f muestra imágenes de la película de hidrogel despegada de 
la  piel  sin  rehidratación  previa,  se  aprecia  que  el  hidrogel  forma  una  capa  fina, 
consistente y casi transparente. 
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Figura 3.IV.12. a) Aspecto del hidrogel rehidratado, b) hidrogel seco sobre la piel 
formando  una  lámina  casi  transparente,  c)  esquema  del  ensayo  de  adhesión  del 
parche, d‐f) aspecto del parche al ser despegado de la piel sin rehidratación previa 
8. Irritación dérmica  
El estudio de  irritación dérmica  se ha  realizado en  conejos  ya que  la piel de 
estos  animales  es más  sensible  que  la  piel  humana;  además  se  asume  que  los 
compuestos  que  provocan  corrosión  o  irritación  son  similares  en  humanos  y  en 
conejos.  El motivo de prolongar  la exposición hasta  las 4 horas es  comprobar  si 
aumenta  la  sensibilidad de  la piel al compuesto, de manera que en caso de que 
éste  provocara  irritación  es  más  fácil  detectarlo.  Este  test  puede  ser  sobre‐
predictivo, es decir, se trata de un test conservador para la irritación/corrosión en 
humanos; esto  implica que  los efectos observados con este ensayo puede que no 
ocurran en humanos.30 
El estudio se ha realizado en dos conejos ya que, según la guía OCDE TG 404, la 
reducción de 3 a 2 animales ensayados no tiene impacto en la clasificación y en los 
dos animales ensayados se han obtenido los mismos resultados.  
La figura 3.IV.13 recoge distintas  imágenes del ensayo: en  las  imágenes a‐d se 
distingue  la formulación recién aplicada (a), a  los 15 minutos (b), tras 1 hora (c) y 
tras  4  horas  (d)  de  su  aplicación.  En  las  siguientes  imágenes  se muestra  la  piel 
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después  de  la  retirada  del  parche  aplicado  durante  4  horas;  inmediatamente 
después de su eliminación  la piel se encuentra  ligeramente sonrosada debido a  la 
leve  fricción  necesaria  para  su  completa  eliminación  (figura  3.IV.13  e).  Sin 
embargo, el enrojecimiento desaparece  rápidamente y durante  los  siguientes 14 
días  de  observación  no  se  aprecia  ningún  signo  de  irritación  en  la  piel;  así  lo 
demuestran las imágenes f, g, h, que corresponden a las 2 horas, 2 días y 7 días de 
su retirada, respectivamente. 
 
Figura  3.IV.13.  Imágenes  de  la  piel  del  conejo:  a)  inmediatamente  tras  la 
aplicación de  la  formulación, b) a  los 15 minutos,  c) a  la hora, d) a  las 4 h de  su 
aplicación. Imágenes de la piel tras la retirada del parche aplicado durante 4 h: e) 
recién eliminado, f) a las 2 h, g) a los 2 días, h) a los 7 días tras su eliminación 
En ambos conejos a cualquiera de  los tiempos de exposición ensayados no se 
ha  producido  irritación  ni  enrojecimiento  de  la  piel  durante  todo  el  periodo 
evaluado, por lo que se concluye que se trata de una formulación no irritante para 
la piel con potenciales aplicaciones clínicas en humanos. 
9. Permeabilidad  
La evaluación de  la aplicación de  los hidrogeles  como  sistemas de  liberación 
modificada  de  fármacos  en  piel  se  ha  realizado  determinando  la  cantidad  de 
fármaco presente en piel y  receptor y  la constante de permeabilidad  (Kp). Se ha 
evaluado el hidrogel MP‐275 rehidratado en dos medios de distinta composición. 
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En  la  formulación  1,  el medio  está  compuesto  por  propilenglicol  al  10%;  en  la 
formulación  2,  el medio  está  compuesto  por  un  10%  de  propilenglicol,  10%  de 
glicerol y 10% de alcohol isopropílico. En la tabla 3.IV.10 se recogen los valores de 
fármaco  permeado  por  cm2,  la  constante  de  permeabilidad  y  la  cantidad  de 
fármaco en piel a  las 24 horas para estas  formulaciones. Los perfiles de  fármaco 
permeado a receptor para cada tiempo se representan en la figura 3.IV.14. 
 
Tabla  3.IV.10.  Cantidad  de  fármaco  permeado  a  cada  tiempo,  constante  de 
permeabilidad y cantidad de fármaco en piel a las 24 horas para las formulaciones 
1 y 2 
 
Figura  3.IV.14.  Fármaco  permeado  por  cm2  en  función  del  tiempo  para  las 
formulaciones 1 y 2 
      Formulación 1  Formulación 2 
Fármaco  
permeado  
(mg/cm2)  Tie
m
po
 (h
) 
14 8.34∙10‐4 ± 9.40∙10‐5  9.98∙10‐5 ± 3.33∙10‐5 
16 9.10∙10‐4 ± 1.11∙10‐4  1.73∙10‐4 ± 9.60∙10‐5 
18 1.04∙10‐3 ± 1.11∙10‐4  2.06∙10‐4 ± 1.32∙10‐4 
20 1.15∙10‐3 ± 1.51∙10‐4  2.20∙10‐4 ± 1.08∙10‐4 
22 1.26∙10‐3 ± 1.95∙10‐4  2.82∙10‐4 ± 1.22∙10‐4 
24 1.37∙10‐3 ± 1.73∙10‐4  2.98∙10‐4 ± 1.21∙10‐4 
Kp (cm/s)  1.11∙10‐5 ± 2.51∙10‐6  3.97∙10‐6 ± 2.23∙10‐6 
Fármaco en piel 
(mg/cm2)  1.31∙10
‐2 ± 8.72∙10‐3  3.20∙10‐2 ± 9.89∙10‐3 
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La constante de permeabilidad de la formulación 1 es significativamente mayor 
que la de la formulación 2, por lo que la cantidad que llega a receptor es mayor. En 
cambio, la cantidad de fármaco retenida en piel a las 24 horas es significativamente 
mayor con la formulación 2.  
En base a los resultados obtenidos se concluye que el hidrogel M0‐275 permite 
la  administración  de  fármacos  a  nivel  tópico,  sin  que  se  absorban  de  forma 
considerable.  La  permeabilidad  del  fármaco  en  la  piel  se  puede  regular 
modificando el medio de rehidratación del hidrogel. Este sistema polimérico podría 
servir  como  vehículo  para  el  tratamiento  tópico  de  afecciones  cutáneas  (como 
alteraciones de la pigmentación, infecciones bacterianas o víricas, micosis, úlceras, 
lesiones)  o  como  formulación  cosmética,  pudiendo  limitar  la  absorción 
transdérmica para minimizar los efectos secundarios a nivel sistémico. 
10. Cicatrización  
Debido  a  las  propiedades  hemostáticas,  antimicrobianas  y  cicatrizantes  del 
quitosán31  y  de  regeneración  del  reticulante  X  se ha planteado  la posibilidad  de 
emplear el hidrogel MP‐275  liofilizado como apósito para  la curación de heridas. 
Para  ello,  se  ha  evaluado  la  evolución  de  las  heridas  de  espesor  total  creadas 
quirúrgicamente en la zona dorsal de ratas Wistar. El modelo animal usado es uno 
de los más comunes para los estudios de cicatrización.32‐34 El tamaño de las heridas 
creadas  (3  cm  de  diámetro)  se  ha  establecido  en  base  a  estudios  previos35  que 
ponen de manifiesto que cuando el área es menor la auto‐regeneración del tejido 
domina  el  proceso  y  no  se  aprecia  el  efecto  cicatrizante  de  las  formulaciones 
ensayadas. 
En  la  figura 3.IV.15 se muestra  la evolución de  las heridas durante 21 días en 
los  animales  tratados  con  el  hidrogel  y  los  correspondientes  controles  (sin 
tratamiento, tratado con quitosán o con reticulante X). El porcentaje de cierre de la 
herida,  referido al área  inicial,  se  recoge en  la  tabla 3.IV.11 y  figura 3.IV.16 para 
cada  tiempo  estudiado.  Observando  los  porcentajes  de  cierre  de  la  herida,  el 
tratamiento de  los grupos con quitosán o con  reticulante X no  suponen ninguna 
ventaja frente al grupo control. En el caso del grupo tratado con el hidrogel, a los 7 
días  el  área  de  la  herida  es menor  que  para  el  grupo  sin  tratamiento,  con  un 
porcentaje  de  cierre  de  la  herida  del  39.79%  frente  al  26.10%  del  grupo  sin 
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tratamiento. A  los 14 y 21 días de  la escisión quirúrgica de  la piel ambas heridas 
presentan un porcentaje de cierre similar, debido a la auto‐regeneración del tejido.  
 
Figura  3.IV.15.  Evolución  de  las  heridas  de  espesor  total  en  ausencia  de 
tratamiento,  tratadas  con  quitosán,  con  una  solución  de  reticulante  X  y  con  el 
hidrogel M0‐275. Imágenes tomadas el día de la escisión quirúrgica y a los 7, 14 y 
21 días de evolución 
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Tabla 3.IV.11. Porcentaje de curación de la herida a los 7, 14 y 21 días desde la 
escisión de la piel en las ratas sin tratamiento y las tratadas con quitosán, solución 
de reticulante X  y el hidrogel M0‐275 
 
Figura 3.IV.16. Gráfica de evolución del cierre de la herida a los 7, 14 y 21 días 
para  los  animales  sin  tratamiento  y  los  tratados  con  quitosán,  solución  de 
reticulante X    y el hidrogel M0‐275.  (*) = diferencia estadísticamente  significativa 
respecto al grupo sin tratamiento 
Sin  embargo,  el  estudio microscópico  de  las muestras  de  piel  a  los  23  días 
(estado de  la herida  similar  al de  los 21 días)  revela que  la  cicatrización  es más 
eficaz en el grupo tratado con el hidrogel. En la figura 3.IV.17 se observa el aspecto 
de  la piel  sana, en  la que  se distingue  la epidermis con  los estratos germinativo, 
granuloso,  espinoso  y  córneo,  y  la  dermis.  En  la  figura  3.IV.18,  herida  sin 
tratamiento,  se  distingue  principalmente  el  tejido  de  granulación  y  una  gran 
cantidad  de  células  del  infiltrado  inflamatorio,  también  se  observa 
neovascularización, aunque no se diferencia  la dermis y  la epidermis. Esta misma 
observación  se   aplica para  las  figuras 3.IV.19 y 3.IV.20 en  las que  se muestra el 
aspecto de la herida tratada con quitosán y con reticulante X, respectivamente. En 
la figura 3.IV.21 se muestra el aspecto de la piel tras el tratamiento con el hidrogel, 
en este  caso  se distingue  la epidermis  con  los estratos germinativo, granuloso  y 
Día  % cierre de la herida 
Sin tratamiento  Quitosán  Reticulante X  Hidrogel 
7  26.10 ± 10.68  13.19 ± 10.76  10.68 ± 6.05  39.79 ± 11.21 
14  84.93 ± 5.05  80.84 ± 6.12  74.62 ± 2.01  82.34 ± 7.24 
21  96.17 ± 2.19  92.87 ± 2.34  90.26 ± 8.37  91.97 ± 3.24 
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espinoso, y  la dermis en  la que se aprecia neovascularización; se observa además 
como la costra comienza a separarse del tejido. 
El hidrogel ejerce varias acciones que ayudan a la regeneración de la herida, ya 
que crea un medio permanente húmedo que estimula la actividad celular en todas 
las  etapas  del  proceso  de  cicatrización,  además  absorbe  el  exudado  y  las 
secreciones.  El medio  húmedo  que  crea  el  hidrogel  permite  la  desbridación  del 
tejido  necrótico,  ayuda  a  la  regeneración  tisular  en  el  estadio  de  granulación  y 
favorece la división y actividad celular.36 Asimismo, la red polimérica sirve de matriz 
extracelular que facilita la reepitelización.35  
En conclusión, el hidrogel M0‐275 aplicado sobre heridas de espesor total no 
produce  ningún  daño  en  los  tejidos  ni  impide  la  curación,  sino  que  favorece  el 
proceso de cicatrización, por  lo que puede emplearse como sistema  tipo apósito 
para la aplicación de sustancias terapéuticas que favorezcan la cicatrización.  
 
 
Figura 3.IV.17. Imagen de microscopía de la piel sana 
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Figura 3.IV.18. Imagen de microscopía de la herida a los 23 días sin tratamiento 
 
Figura  3.IV.19.  Imagen de microscopía de  la  herida  a  los  23  días  tratada  con 
quitosán 
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Figura  3.IV.20.  Imagen de microscopía de  la  herida  a  los  23  días  tratada  con 
reticulante X 
 
Figura 3.IV.21. Imágenes de microscopía de la herida a los 23 días tratada con 
M0‐275 
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V. CONCLUSIONES / CONCLUSIONS 
Conclusiones 
En este trabajo se ha demostrado que  la molécula “reticulante X”, soluble en 
agua,  es  un  nuevo  y  prometedor  agente  entrecruzante  para  el  quitosán,  y 
potencialmente para otros polímeros catiónicos. La  reacción entre esta molécula 
reticulante y el polímero se basa en la interacción iónica entre los grupos aniónicos 
del  fosfoácido y  los grupos amino catiónicos. Los estudios de caracterización han 
demostrado la interacción entre el quitosán y el reticulante X, la disminución de la 
estabilidad  térmica debida al entrecruzamiento y  la  formación de una estructura 
de  entramado  polimérico.  Se  ha  comprobado  que  a  pH  ≤  4.5  se  desintegra  en 
pocas  horas  debido,  probablemente,  a  la  pérdida  de  las  cargas  negativas  del 
reticulante.  Sin  embargo,  a  valores  de  pH  cercanos  a  la  neutralidad,  el  hidrogel 
mantiene  su  integridad,  siendo  mayor  su  hinchamiento  cuanto  menor  es  el 
porcentaje de  reticulación. Estos  resultados concuerdan con  los obtenidos en  los 
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estudios  de  liberación,  ya  que  la  liberación  del  fármaco  al medio  es más  rápida 
cuanto menor es el pH y menor es el porcentaje de entrecruzamiento. A pH 7.5 el 
hidrogel MP‐275  libera el 90% del  fármaco en 7 horas. Los perfiles de  liberación 
siguen una cinética de orden uno.  
Se ha demostrado  también que el  sistema propuesto no es  tóxico en células 
Caco‐2  y  que  su  aplicación  en  la  piel  no  produce  irritación.  Asimismo,  se  ha 
comprobado  que  las  propiedades  reológicas  de  extensibilidad  de  la  formulación 
rehidratada  son  las  adecuadas  para  una  forma  farmacéutica  de  administración 
cutánea y que su aplicación sobre la piel permite crear una película polimérica tipo 
parche  con  una  buena  adhesividad.  Esta  película  polimérica  permite  la 
administración  de  sustancias  activas  a  nivel  tópico,  limitando  su  acción  a  nivel 
sistémico.  
La  liofilización de  la formulación permitiría  la conservación del producto hasta 
su aplicación, manteniendo estable el hidrogel y el principio activo que contenga. 
Esta  formulación  liofilizada  puede  aplicarse  en  forma  de  apósito,  sin  rehidratar, 
sobre heridas de espesor  total. Con este modo de uso se ha demostrado, a nivel 
microscópico,  que  el  hidrogel mejora  la  cicatrización  y  regeneración  de  la  piel 
herida, por lo que puede usarse como apósito para la curación de heridas, sólo o, 
preferiblemente, como sistema de aplicación de sustancias activas que favorezcan 
la cicatrización.  
Conclusions 
This work has  shown  that  the molecule “crosslinker X”,  soluble  in water,  is a 
promising new agent  for  chitosan crosslinking and, potentially,  for other cationic 
polymers.  The  crosslinking  reaction  between  this molecule  and  the  polymer  is 
based  on  ionic  interaction  between  the  anionic  groups  of  the  phosphoacid  and 
cationic  amino  groups.  Characterization  studies  have  shown  the  interaction 
between chitosan and crosslinker X, producing a reduction of thermal stability due 
to crosslinking and the formation of a polymer framework. It has been found that 
at pH ≤ 4.5 hydrogel disintegrates within a few hours, probably due to  loss of the 
negative charges of the crosslinker molecule. However, at pH values near neutrality 
the  hydrogel maintains  its  integrity.  The  lower  the  crosslinking  percentage,  the 
higher  the swelling  is. These  results agree with  those obtained  in  release studies 
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because the lower the pH and the lower the crosslinking percentage, the faster the 
drug release is. At pH 7.5 the hydrogel MP‐275 has released 90% of the drug within 
7 hours. The release profiles follow a first order kinetics.  
It has been also  shown  that  the proposed  system  is non‐toxic  in Caco‐2 cells 
and  its application does not produce skin  irritation.  In addition,  it has been found 
that the extensibility properties of the rehydrated formulation are suitable for the 
cutaneous administration. Its application over the skin creates a polymeric film like 
a  patch  with  good  adhesiveness  properties.  This  polymer  film  allows  the 
application of active substances topically, limiting its systemic action.  
The lyophilization of the formulation would allow product preservation until its 
application,  keeping  stable  the  hydrogel  and  the  active  substance  contained 
therein.  This  lyophilised  formulation  can  be  applied  as wound  dressing, without 
previous rehydration, over full thickness wounds. With this mode of use it has been 
shown,  at  the  microscopic  level,  that  the  hydrogel  improves  healing  and 
regeneration  of  injured  skin.  Thus  it  can  be  used  as wound  dressing  for wound 
healing,  either  alone or,  preferably,  as  a drug  application  system  for  substances 
that promote healing. 
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I. INTRODUCCIÓN  
En los últimos años la nanotecnología se ha aplicado ampliamente en sistemas 
de liberación de fármacos ya que ofrece un método adecuado para la liberación de 
agentes terapéuticos controlada en el tiempo y en lugares específicos. Los sistemas 
de liberación a escala nanométrica tienen muchas ventajas, como se ha comentado 
en  la  “Introducción  general”,  especialmente  para  aumentar  la  solubilidad  de 
fármacos hidrófobos, aumentar la acumulación de fármacos en tumores, mejorar la 
estabilidad de los agentes terapéuticos frente a la degradación química o enzimática 
y disminuir los efectos secundarios.1  
Existen  multitud  de  sistemas  de  liberación  a  nanoescala  entre  los  que  se 
encuentran  las nanopartículas  lipídicas,  inorgánicas, magnéticas y poliméricas;  los 
nanohidrogeles  (NHs)  pertenecen  a  este  último  tipo.  Los  NHs  son  sistemas  de 
liberación  con  múltiples  ventajas  debido  a  su  gran  capacidad  de  carga,  alta 
estabilidad, consistencia blanda y suave que les permite una deformación reversible 
y su capacidad de respuesta frente a una amplia variedad de estímulos ambientales, 
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como fuerza iónica, pH y temperatura. Los NHs se han propuesto como sistemas de 
liberación  de  agentes  antitumorales  ya  que  presentan  una  circulación  sistémica 
prolongada y se pueden acumular en masas tumorales. Una de las ventajas de éstos 
frente  a  los  hidrogeles  macroscópicos  es  que  los  NHs  logran  una  liberación 
controlada más precisa debido a  su mayor área  superficial, aunque  también  son 
útiles en sistemas que requieren una liberación rápida o explosiva (efecto burst), ya 
que pueden internalizarse en las células y responder a señales intracelulares.2 
La eficiencia de encapsulación de un sistema de liberación puede valorarse como 
porcentaje  en  peso  del  fármaco  cargado  por  unidad  de  peso  del  sistema  de 
liberación. Para la mayoría de sistemas, este porcentaje se sitúa entre un 5 y un 25%, 
por  lo que se considera una alta capacidad de carga aquella con valores del 10 al 
60%.3 En general, para los NHs la capacidad de carga es mayor que las observadas 
normalmente  para  otros  nanovehículos  (micelas  poliméricas,  liposomas, 
nanopartículas biodegradables, etc.). El principal motivo radica en que en el estado 
hinchado su composición es mayoritariamente acuosa,  lo que proporciona mayor 
amplitud espacial para la incorporación de fármacos y macromoléculas.4  
La formación de los NHs se puede llevar a cabo a partir de polímeros precursores 
(polímeros preformados) o por polimerización de monómeros. Se entiende como 
polímeros  precursores  aquellos  que  pueden  formar  NHs  por  autoensamblaje 
(entrecruzamiento físico) o aquellos que tienen un número de sitios reactivos tal que 
les permite ser usados directamente para entrecruzamientos químicos. También se 
puede  modificar  la  estructura  de  los  polímeros  precursores  para  lograr  una 
reticulación  física o química. En  la polimerización heterogénea de monómeros, el 
entrecruzamiento  es  químico  y  la  formación  de  los  NHs  ocurre  en  dos  pasos, 
generalmente  simultáneos:  polimerización  y    gelificación.  Esta  técnica  es  más 
eficiente que la de polímeros precursores.1‐4 
Las reticulaciones químicas consisten en la formación de enlaces covalentes que 
constituyen un entramado polimérico  insoluble. Existen multitud de mecanismos 
para  el  entrecruzamiento  químico,  como  la  cuaternización  de  grupos  amino,5  
reacciones  tipo  click,6  entrecruzamiento  fotoinducido,7  reacciones  redox  por 
puentes disulfuro,8 etc. 
Los  entrecruzamientos  físicos  se  pueden  originar  por  interacciones 
electrostáticas y/o interacciones anfifílicas (Van der Waals, enlaces de hidrógeno e 
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interacciones hidrófobas).4 Los NHs formados por entrecruzamiento físico pueden 
encapsular  distintos  tipos  de  moléculas,  especialmente  fármacos  hidrófobos  y 
biomacromoléculas.  Estas  reacciones  se  suele  producir  en  medio  acuoso  y  en 
condiciones  suaves;  las  condiciones  ambientales,  como  pH,  fuerza  iónica  y 
temperatura, influyen determinantemente en el tamaño de partícula. 
Los  polianfolitos  (polímeros  con  grupos  cargados  positiva  y  negativamente) 
pueden  autoensamblarse  por  interacciones  electrostáticas.  La  conformación  de 
estos polímeros en solución depende de la distribución de los monómeros cargados 
a lo largo de la estructura del polímero y de las condiciones ambientales.9, 10  
Los  polímeros  anfifílicos  también  forman  NHs  al  autoensamblarse 
espontáneamente en ambiente acuoso para reducir al mínimo la energía interfacial. 
El  sistema  se  orienta  con  las  regiones  hidrófilas  hacia  el  medio  polar  exterior 
(generalmente medio acuoso) y los segmentos hidrófobos se agregan en el núcleo 
interno,  dando  como  resultado  un  núcleo  hidrófobo  y  una  envoltura  hidrófila. 
Generalmente, la envoltura hidrófila sirve como barrera protectora estérica frente a 
la  acción  de  proteínas  y  puede  modificarse  para  evitar  el  reconocimiento  y 
opsonización  por  el  sistema  fagocítico mononuclear,  lo  que  redunda  en mayor 
tiempo de  circulación del  sistema  en  el organismo.  El núcleo hidrófobo permite 
cargar moléculas  por  interacciones  hidrófobas  o  electrostáticas  y  determina  la 
eficiencia de carga y la liberación de dichas moléculas.1, 11, 12 
Entre  las  técnicas  usadas  para  la  formación  de  nanopartículas  poliméricas  a 
partir  de  polímeros  preformados  se  encuentran  las  siguientes:13  emulsión 
evaporación del solvente,14 salting‐out,15 nanoprecipitación,16 diálisis,17  tecnología 
de fluidos supercríticos (expansión rápida de soluciones supercríticas en un solvente 
líquido)18  y  autoclavado.19  En  el  caso  de  la  polimerización  de  monómeros,  los 
métodos  más  utilizados  son  polimerización  por  emulsión  convencional,20  
polimerización por emulsión sin tensioactivos,21 mini‐emulsión,22 micro‐emulsión23 
y polimerización interfacial.24  
La técnica de formación de NHs autoensamblados mediante el uso del autoclave 
ha sido patentada recientemente por De Rugeriis y col.25 como un método simple y 
económico de preparar NHs estériles de dimensiones homogéneas. Mediante dicha 
técnica se pueden autoensamblar polisacáridos anfifílicos que, al ser sometidos a 
altas presiones y temperaturas, son capaces de orientar sus cadenas para  formar 
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NHs con un núcleo hidrófobo y una envoltura hidrófila, pudiendo cargar distintos 
tipos  de  fármacos  simultáneamente  a  su  formación.  Esta  técnica  supone  ciertas 
ventajas respecto a  las anteriormente mencionadas ya que es económica, rápida, 
simple, reproducible, no requiere solventes orgánicos ni tóxicos, ni altas velocidades 
de agitación y produce nanopartículas de dimensiones homogéneas. Asimismo,  la 
esterilización de la formulación simultánea a su formación ofrece ventajas frente a 
los métodos convencionales de esterilización como la filtración, irradiación o el uso 
de  gases,  ya  que  evita  los  problemas  derivados  de  la  obstrucción  de  filtros, 
destrucción  de  la  estructura  por  efectos  mecánicos,  degradación  de  agentes 
terapéuticos y de polímeros, eliminación de gases residuales, etc.  
Como se ha comentado anteriormente, el uso de polisacáridos es especialmente 
interesante  para  las  aplicaciones  biomédicas  por  su  biocompatibilidad, 
biodegradabilidad,  abundancia  en  la  naturaleza,  bajo  coste  y  estabilidad.  La 
modificación  de  polisacáridos  con moléculas  hidrófobas  es  una  técnica  de  gran 
interés para  la obtención de NHs por autoensamblaje. El uso del colesterol como 
molécula  hidrófoba  ha  sido  ampliamente  estudiado  para  modificar  diversos 
polisacáridos, como el pululano,26, 27 goma gelano,19 manano28 y ácido hialurónico 
(HA),29‐32  entre  otros.  También  se  han  modificado  estos  polímeros  con  otras 
moléculas hidrófobas como el ácido cólico,33, 34 el ácido desoxicólico,33, 35, 36 grupos 
acetilo,37  fármacos  hidrófobos  (como  la  prednisolona),38  etc.  Recientemente, 
Matricardi y col.39 patentaron la modificación hidrofóbica de polisacáridos mediante 
riboflavina  (vitamina  B2)  o  derivados.  La  modificación  del  HA  y  el  pululano 
(polisacáridos aniónico y neutro, respectivamente) con un derivado de esta molécula 
fluorescente,  tetrabutirilriboflavina, permitió  la obtención de polímeros anfifílicos 
que se autoensamblan para formar NHs citocompatibles, fluorescentes, con un bajo 
índice de polidispersión (PDI) y estables por un largo periodo de tiempo en agua y 
soluciones salinas.40  
Entre  los  polisacáridos,  el  HA  presenta muchas  ventajas  en  las  aplicaciones 
biomédicas  y,  en  concreto,  en  sistemas  de  liberación  debido  a  sus  propiedades 
físico‐químicas, biodegradabilidad, biocompatibilidad, baja toxicidad y facilidad de 
modificación por su reactividad y solubilidad en agua y solventes orgánicos (usando 
ciertas sales de HA). Además, su capacidad para unirse a receptores CD44 permite 
alcanzar activamente ciertos tumores y/o introducirse en el interior de las células. 
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Esta  propiedad  representa  una  estrategia  muy  útil  para  la  administración  de 
fármacos que no son capaces de atravesar por sí solos la membrana celular.29  
Uno  de  los  principales  problemas  del  HA  es  su  rápida  eliminación  de  la 
circulación  sistémica  debido  al  reconocimiento  de  éste  por  los  receptores  de 
hialurónico de los órganos del sistema retículo‐endotelial, como el hígado y el bazo, 
y su posterior degradación por hialuronidasas.41, 42 Una estrategia para reducir su 
captación,  degradación  y  prolongar  el  tiempo  de  circulación  es  modificar 
químicamente  el  polímero  o  entrecruzar  sus  cadenas  para  formar  NHs.  Las 
restricciones aplicadas a las cadenas de HA individuales por su reticulación se cree 
que pueden alterar las propiedades farmacocinéticas de HA y prolongar el tiempo 
de circulación. De hecho, se ha demostrado que  las nanopartículas de HA pueden 
acumularse eficientemente en tumores durante al menos 2 días, mientras que HA 
sin modificar se elimina rápidamente del cuerpo tras la inyección.43 No obstante, la 
acumulación  de  las  nanopartículas  en  el  hígado  continúa  siendo  uno  de  los 
principales problemas. Una técnica muy usada es  la pegilación (unión de PEG a  la 
superficie) que evita el reconocimiento del HA por el sistema retículo‐endotelial44 y 
disminuye  la  captación  en hígado.  Sin  embargo,  la pegilación puede  afectar  a  la 
afinidad por los receptores CD44 reduciendo su captación por células tumorales, por 
lo  que  es  necesario  controlar  el  peso  molecular  del  PEG  y  el  grado  de 
funcionalización para aumentar el tiempo de circulación y reducir  la captación en 
hígado, sin afectar a la capacidad de internalización en células tumorales. 
Los NHs pueden cargar distintos tipos de fármacos y macromoléculas pudiendo 
vehiculizar  agentes  terapéuticos  en  multitud  de  patologías.  El  piroxicam  es  un 
antiinflamatorio no esteroideo con efecto analgésico, antiinflamatorio y antipirético. 
Se usa principalmente en el tratamiento de la artritis reumatoide y la osteoartritis, 
aunque numerosos estudios en animales ponen de manifiesto  la  reducción de  la 
incidencia y  tamaño  tumoral de  tumores  inducidos en  colon,45‐47 hígado,48 vejiga 
urinaria,49  lengua50  y  pulmón.51  El  metabolismo  de  este  fármaco  se  produce 
principalmente  en  el  hígado,  que  genera metabolitos  sin  actividad;  además,  el 
piroxicam  sufre  recirculación  enterohepática52  por  lo  que  puede  causar  lesiones 
intestinales.  Como  otros  fármacos  antiinflamatorios,  se  une  extensamente  a  la 
albúmina sérica humana; de hecho, el 99% del piroxicam circulante se encuentra 
unido  a  proteínas  plasmáticas.53,  54  Una  de  las  limitaciones  de  su  uso  como 
preventivo de cáncer son sus efectos tóxicos (gastrointestinales, presión arterial y 
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erupción  cutánea),  por  lo  que  es  necesario  diseñar  nuevos  métodos  de 
administración  que  mitiguen  dichos  efectos  y  mantengan  su  actividad 
quimiopreventiva;55  por  ejemplo,  una  alternativa  podría  ser  liberar  el  fármaco 
directamente en el interior de las células.  
En este trabajo se ha estudiado la formación de NHs autoensamblados a partir 
de hialuronato modificado hidrofóbicamente y se ha valorado su potencial como 
sistemas de administración de fármacos por vía intravenosa. 
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II. OBJETIVOS / OBJECTIVES 
Objetivos 
El  objetivo  de  este  trabajo  de  investigación  es  obtener  nanohidrogeles 
autoensamblados  a  partir  de  hialuronato  modificado  hidrofóbicamente  con 
riboflavina con características adecuadas para actuar como sistema de liberación de 
fármacos por vía intravenosa. 
El trabajo realizado obedece a la siguiente secuencia: 
- Estudiar  el  procedimiento  de  obtención  NHs  y  realizar  el  marcaje 
fluorescente de los NHs y el polímero HA. 
- Determinar la concentración de agregación crítica. 
- Optimizar el método de cargado de piroxicam en los NHs. 
- Evaluar la estabilidad a 4ᵒC de los NHs liofilizados tras su resuspensión.  
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- Ajustar el pH y la osmolaridad de las formulaciones para la administración 
intravenosa. 
- Determinar la biodistribución relativa por órganos de los NHs y el HA. 
- Estudiar  los perfiles  farmacocinéticos del piroxicam  administrado por  vía 
intravenosa en solución y en el interior de los NHs. 
Parte de este trabajo de investigación se ha desarrollado en el Departamento de 
Química y Tecnología del Fármaco de la Universidad La Sapienza, en Roma, donde 
se  elaboraron  los NHs:  se  estudió  el método  de  cargado  de  fármaco  y marcaje 
fluorescente, se evaluó su estabilidad y se optimizaron el pH y la osmolaridad de los 
preparados. Los posteriores estudios  in vivo para determinar  la biodistribución de 
los NHs y la farmacocinética del piroxicam se llevaron a cabo en España.  
Objectives 
The objective of this research work  is to obtain self‐assembled nanohydrogels 
based  on  hyaluronan  hydrophobically  modified  with  riboflavin  with  suitable 
characteristics to act as intravenous drug delivery system. 
The work carried out follows this sequence: 
‐ To study the process for obtaining NHs and to perform the fluorescent labeling 
of HA and NHs. 
‐ To determine the critical aggregation concentration. 
‐ To optimize the method of piroxicam loading into NHs. 
‐ To evaluate the stability at 4°C of lyophilized NHs after resuspension. 
‐  To  adjust  the  pH  and  osmolarity  of  the  formulations  for  intravenous 
administration. 
‐ To determine the relative biodistribution in organs of HA and NHs. 
‐ To study the pharmacokinetic profiles of piroxicam administered intravenously 
in solution and within the NHs. 
Part of this research work was developed at the Department of Chemistry and 
Pharmaceutical  Technology,  Sapienza  University  of  Rome.  There,  NHs  were 
elaborated, the method of drug loading and fluorescent labeling was studied, NHs 
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stability was evaluated and pH and osmolarity of the preparations were optimized. 
Further  in  vivo  studies  to  determine  the  biodistribution  of  NHs  and  the 
pharmacokinetics of piroxicam were carried out in Spain.  
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III.  MATERIALES Y MÉTODOS 
1. Materiales 
A continuación se detallan los materiales y reactivos empleados en este trabajo: 
piroxicam,  N‐metil‐pirrolidona  (NMP),  dextrosa  monohidrato  y  rodamina  B 
isotiocianato  se  obtuvieron  de  Sigma‐Aldrich. Agua  destilada  y  bidestilada, NaCl, 
NaH2PO4∙H2O,  Na2HPO4∙7H2O,  tubos  de  diálisis  (12.000  a  14.000  Da),  2´3´4´5´‐
tetrabutiril‐3‐(6‐bromohexil)riboflavina,  glicerol,  sal  de  hialuronato  de 
tetrabutilamonio  (HA‐TBA,  PM=200  KDa)  (Fidia  Advanced  Biopolymers,  Abano 
Terme  (PD),  Italia), diazepam  (Valium; Roche, España),  ketamina  (Ketolar; Parke‐
Davis, España), atropina  (sulfato de atropina; Braun, España), heparina  (Heparina 
Leo 5%, BYK ELMU, España), tubos de silicona de grado médico (Silastic, Dow Corning 
Co.; diámetro interno 0.5 mm, diámetro exterior 0.94 mm). 
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2. Síntesis del derivado hialuronato‐riboflavina  
Como paso previo a la derivatización del HA con riboflavina (HA‐Rfv) se realizó la 
síntesis  de  2´3´4´5´‐tetrabutiril‐3‐(6‐bromohexil)riboflavina  (Br‐Rfv)  a  partir  de 
2´3´4´5´‐tetrabutilriboflavina y 1,6‐dibromohexano, según el procedimiento descrito 
por Di Meo y col.40 
La reacción de derivatización del HA con Br‐Rfv se realizó mediante la disolución 
de 100 mg de sal de hialuronato de tetrabutilamonio (HA‐TBA) en 10 ml de NMP, 
seguido de la adición de 39.7 mg de Rfv‐Br solubilizado previamente en 1 ml de NMP, 
con el fin de obtener un grado de derivatización de 30% mol/mol (mol de riboflavina 
por mol de unidades repetitivas de HA). La reacción se dejó bajo agitación magnética 
vigorosa  durante  48  horas  a  temperatura  ambiente  en  oscuridad.  Pasado  este 
tiempo,  la mezcla se diluyó con agua, se transfirió a un tubo de diálisis  (12.000 a 
14.000 Da) y se sometió a diálisis en agua destilada hasta obtener una conductividad 
inferior a 1.5 μS. Finalmente, la solución final se congeló en nitrógeno líquido y se 
liofilizó. El rendimiento fue aproximadamente del 90%.  
3. Formación de los NHs 
Para la formación de los NHs, se preparó una dispersión de polímero (HA‐Rfv) en 
agua destilada mediante agitación magnética a temperatura ambiente durante una 
noche. La suspensión resultante se trató en autoclave a 121ᵒC y 1.10 bar durante 20 
minutos (Autoclave Juno Liarre, 230 VAC, 50/60 Hz, 12 A, 2000 W), formándose así 
los NHs. Se estudiaron las dimensiones de las partículas y su PDI mediante la técnica 
de dispersión dinámica de la luz (DLS). 
4. Marcaje del polímero y los NHs con rodamina  
Para  la  realización  de  los  ensayos  de  biodistribución  in  vivo  fue  necesaria  la 
obtención de muestras de NHs y HA marcadas con una molécula  fluorescente; el 
marcador empleado fue rodamina isotiocianato. 
Para el marcaje del polímero (HA‐rho), se disolvieron 160 mg de HA‐TBA en 64 
ml  de  DMSO  y  se  añadieron  1.2  ml  de  solución  de  rodamina  isotiocianato 
previamente  disuelta  en  DMSO  (9  mg/ml).  La  reacción  se  dejó  bajo  agitación 
magnética vigorosa durante 5 horas a temperatura ambiente en oscuridad. Pasado 
este tiempo, se transfirió a un tubo de diálisis (12.000 a 14.000 Da) y se sometió a 
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diálisis en agua destilada durante 3 días. Finalmente, la solución final se congeló en 
nitrógeno líquido y se liofilizó. 
Para la obtención de los NHs marcados (NHs‐rho), en primer lugar se prepararon 
160 mg de NHs de HA‐Rfv en 107 ml  (1.5 mg/ml), según  la  técnica descrita. Tras 
comprobar las dimensiones de las nanopartículas, se añadieron 1.3 ml de solución 
de rodamina isotiocianato previamente disuelta en DMSO (9 mg/ml). La reacción se 
dejó bajo agitación magnética vigorosa durante 5 horas a temperatura ambiente en 
oscuridad. Pasado este tiempo, se transfirió a un tubo de diálisis (12.000 a 14.000 
Da) y se sometió a diálisis en agua destilada durante 2 días. Finalmente, se adicionó 
el crioprotector y los NHs se liofilizaron (este procedimiento se describe con mayor 
detalle en el apartado 8 “Conservación de los NHs: liofilización”). La comprobación 
del marcaje se realizó por microscopía de fluorescencia. 
5. Caracterizaciones 
5.1. Dispersión dinámica de la luz 
La  técnica  de  dispersión  dinámica  de  la  luz  (DLS,  Dynamic  Light  Scattering) 
permite  determinar  el  rango  del  tamaño  de  partículas  que  se  encuentran  en 
suspensión.  Mediante  esta  técnica,  usando  el  aparato  Submicron  ParticleSizer 
Autodilute Model 370 (Nicomp), se estudió la intensidad de dispersión de la luz y las 
dimensiones de las partículas de las muestras. 
El instrumento da información sobre el tipo de distribución de las dimensiones 
de las partículas: distribución gausiana (una población) o nicomp (varias poblaciones 
o una población que no se ajusta a un modelo normal), las dimensiones medias, la 
desviación  estándar  y  el  coeficiente  de  variación.  Con  estos  valores  es  posible 
calcular el índice de polidispersión (PDI) según la ecuación 4.III.1: 
 
 
(4.III.1) 
siendo CV el coeficiente de variación, DE la desviación estándar y D las dimensiones 
medias de los NHs. 
Valores de PDI cercanos a 0 implican que se trata de un sistema monodisperso, 
cuanto mayor sea el valor de PDI indica que la muestra tiene mayor dispersión de 
ܲܦܫ = ܥܸ2 = ൬ܦܧܦ ൰
2
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tamaños de partícula. Puede considerarse una amplia polidispersión cuando PDI > 
0.4, aunque no existe un límite definido.56 
5.2. Microscopía de fluorescencia 
El  marcaje  de  los  NHs  se  comprobó  visualmente  analizando  las  muestras 
resuspendidas en agua mediante un microscopio confocal de barrido láser (Inverted 
Microscope  Eclipse  Ti‐E,  Nikon  Instruments,  Japón)  con  un  objetivo  de  60x  de 
inmersión en aceite. 
6. Determinación de la concentración de agregación crítica  
La  concentración  de  agregación  crítica  (CAC)  se  puede  definir  como  la 
concentración mínima de polímero a partir de la cual se forman NHs por agregación 
de las cadenas poliméricas. 
Se  prepararon  una  serie  de  dispersiones  de  polímero  con  un  rango  de 
concentraciones de 0.01 a 2 mg/ml, se sometieron a agitación magnética durante 
una noche a temperatura ambiente y se trataron en autoclave (121ᵒC, 1.10 bar, 20 
minutos). Las muestras resultantes se estudiaron mediante DLS para determinar los 
valores de intensidad de dispersión y las dimensiones de los NHs formados. 
Mediante  una  hoja  de  cálculo  de  Excel  se  representaron  estos  valores.  Los 
valores de intensidad de dispersión se dividieron en dos partes bien definidas debido 
al cambio de pendiente que presentaban, para cada una de las cuales se calculó la 
ecuación de la recta de la línea de tendencia. El valor de la intersección entre ambas 
rectas representa el valor de la CAC. 
7. Optimización del cargado del fármaco en los NHs 
Para optimizar el método de  cargado del piroxicam en  los NHs  se evaluaron 
distintos parámetros en función de la concentración del polímero y la cantidad de 
fármaco añadida. 
7.1.  Procedimiento  
El procedimiento de cargado del fármaco en el interior de los NHs es simultáneo 
a la formación de los mismos. Para optimizar el método de cargado se prepararon 
formulaciones (A‐D) de distinta concentración de polímero y cantidad de fármaco. 
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Para ello, se prepararon dispersiones de polímero HA‐Rfv en 3 ml de agua destilada 
a  1  y  1.5  mg/ml  y  se  dejaron  agitando  una  noche  a  temperatura  ambiente. 
Paralelamente,  se prepararon varios viales con distinto volumen de una  solución 
stock de piroxicam en acetona (2 mg/ml), se dejaron evaporar durante una noche 
para  permitir  la  formación  de  una  película  de  fármaco  en  la  parte  inferior  del 
recipiente.  Las  concentraciones  de  polímero  y  la  cantidad  de  fármaco  añadido 
inicialmente en relación al peso de polímero seco se resumen en la tabla 4.III.1. 
 
Tabla 4.III.1. Variables estudiadas en  la optimización del cargado del fármaco: 
concentración de polímero y  cantidad de  fármaco añadido en  relación al peso de 
polímero  
Una vez obtenida la película de piroxicam y la dispersión completa del polímero 
en agua, éste último se añadió al vial que contenía el fármaco y se dejó en agitación, 
una hora aproximadamente, hasta que el fármaco se despegó de las paredes del vial 
y  se  incorporó  a  la  dispersión  de  polímero.  A  continuación,  las  muestras  se 
sometieron a un ciclo de autoclavado (121ᵒC, 1.10 bar, 20 minutos) para permitir la 
formación de NHs y la carga de fármaco hidrófobo en su interior. Tras la finalización 
del  autoclavado,  las  muestras  se  dejaron  enfriar,  se  transfirieron  a  tubos  de 
centrífuga y se centrifugaron a 3000 rpm y 20°C durante 10 minutos para precipitar 
el fármaco que no se hubiera incorporado en el interior de los NHs (ultracentrífuga 
Sorvall WX ULTRA 80 Thermo). 
El  sobrenadante,  que  contiene  los  NHs  cargados  con  fármaco,  se  analizó 
mediante  DLS  para  determinar  las  dimensiones  de  las  partículas.  El  piroxicam 
precipitado  por  centrifugación  y  el  remanente  en  el  vial  de  autoclavado  se 
resuspendió en un volumen conocido de etanol puro y se cuantificó mediante HPLC. 
La diferencia entre el fármaco  inicial y el fármaco no cargado permitió obtener el 
porcentaje de fármaco cargado en el sistema, ecuación 4.III.2. 
Test
C. polímero
(mg/ml) 
Piroxicam : Polímero
(mg : mg) 
A  1  1 : 1.5 
B  1  1 : 2 
C 1.5 1 : 3
D  1.5  1 : 2.25 
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  (4.III.2) 
donde mc es la cantidad de fármaco cargado y m0 es la cantidad de fármaco añadido 
inicialmente. 
La eficiencia de encapsulación (% EE) se determinó mediante la ecuación 4.III.3: 
 
  (4.III.3) 
donde mc es la cantidad de fármaco cargado y mp el peso del polímero seco. 
7.2. Cuantificación en cromatografía líquida de alta resolución 
La  cuantificación  del  piroxicam  cargado  en  los NHs  se  realizó  por HPLC  con 
detección por ultravioleta. Se utilizó un Sistema Varian, modelo 210, equipado con 
un detector Varian ProStar 325 UV‐Vis y una columna Knauer C18, 250 x 4.6 mm 
(Eurospher II. 100‐5 C18). Se trabajó con un método isocrático a velocidad de flujo 1 
ml/min. La fase móvil fue una mezcla en proporción volumétrica 50:50 de solución 
acuosa de ácido trifluoroacético al 0.1% y acetonitrilo; el volumen de inyección fue 
20  µl.  La  detección  se  realizó  con  una  longitud  de  onda  de  356  nm.  En  estas 
condiciones el tiempo de retención del compuesto ensayado fue de 7 minutos.  
La recta de calibrado utilizada para la interpolación se preparó con un rango de 
concentraciones de 15.63 µg/ml a 0.25 mg/ml en etanol (r2= 0.9994). 
8. Conservación de los NHs: liofilización 
La conservación de los NHs se realizó mediante liofilización. Para ello, se adicionó 
a  la suspensión de NHs un volumen determinado de solución de dextrosa al 20% 
(p/v) en  agua para obtener una  concentración del 1%  (p/v) de  crioprotector.  La 
muestra  se  dejó  en  la  agitación  magnética  lenta  durante  una  noche  a  4ᵒC.  A 
continuación,  se  comprobaron  las  dimensiones  de  los  NHs  mediante  DLS,  se 
congelaron en nitrógeno líquido y se liofilizaron.  
El producto  liofilizado se  resuspendió en un volumen de agua adecuado para 
conseguir la concentración de NHs inicial, utilizando el vórtex. Las suspensiones se 
analizaron mediante DLS para comprobar las dimensiones y el PDI. Este análisis se 
% ܿܽݎ݃ܽ݀݋ = ݉ܿ݉0 · 100
% ܧܧ = ݉ܿ݉݌ ∙ 100
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realizó  periódicamente  durante  una  semana  para  estudiar  la  estabilidad  de  las 
muestras conservadas a 4ᵒC.  
9. Ajuste de osmolaridad y pH 
Para  permitir  su  administración  intravenosa,  la  osmolaridad  y  el  pH  de  las 
formulaciones se ajustaron a 290 ±  10 mOsm/l y a pH 7.40 ± 0.05. Para corregir la 
osmolaridad de  los NHs  resuspendidos en  agua  tras  la  liofilización,  se  realizaron 
pruebas con dos compuestos: NaCl y glicerol. La osmolaridad de las preparaciones 
se midió mediante un osmómetro Knauer K‐7400. La corrección del pH se consiguió 
añadiendo  el  volumen  necesario  de  tampón  fosfato  0.1  M  a  pH  7.4,  cuya 
composición se muestra a continuación: 
NaH2PO4∙H2O…..…………………..………  0.30 mg 
Na2HPO4∙7H2O.……………………..…….  2.17 mg 
H2O destilada..................................  c.s.p. 100 ml 
Para comprobar si la adición de los compuestos modifica las dimensiones de los 
NHs,  las muestras  se  valoraron mediante DLS  a  la media hora de dicha  adición. 
Asimismo,  se  estudió  la  estabilidad  en  glicerol  y  tampón  fosfato  de  los  NHs 
conservados a 4ᵒC midiendo periódicamente sus dimensiones mediante DLS durante 
una semana.  
10. Ensayo de biodistribución 
En este ensayo se estudió la biodistribución del HA y de  los NHs de HA‐Rfv en 
ratas mediante la evaluación de la emisión de fluorescencia de la rodamina en varios 
órganos vitales tras su administración intravenosa. 
Se preparó una solución de polímero marcado con rodamina (HA‐rho) 3 mg/ml 
en  agua  y  una  suspensión  de  NHs marcados  con  rodamina  (NHs‐rho)  con  una 
concentración equivalente a 4.5 mg/ml de NHs en agua. La osmolaridad y el pH de 
ambas  preparaciones  se  ajustaron  a  los  valores  adecuados  para  administración 
intravenosa (290 mOsm/l, pH 7.4) mediante la adición de glicerol y tampón fosfato. 
El experimento se realizó según el protocolo aprobado por el Comité de Ética 
(UMH‐DI‐MBS‐02‐15). Los animales empleados fueron ratas Wistar macho de 290‐
320 gramos de peso. Los animales se dividieron en 9 grupos (n = 4) en función de la 
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formulación administrada y el momento del sacrificio; esta distribución muestral se 
describe en la tabla 4.III.2. El noveno grupo corresponde a animales sin tratamiento 
cuyos órganos se estudiaron como línea base de fluorescencia (control). 
 
Tabla 4.III.2. Distribución muestral en función de las formulaciones evaluadas y 
tiempos de sacrificio 
Para facilitar la administración, las ratas se inmovilizaron mediante un dispositivo 
limitador  de  movimiento  (restrainer)  y  se  administró  1  ml  de  la  formulación 
ensayada  mediante  inyección  intravenosa  en  la  vena  lateral  de  la  cola;  a 
continuación, se devolvieron a sus jaulas con comida y agua ad libitum. A los tiempos 
prefijados de sacrificio,  los animales se sacrificaron mediante  inhalación de CO2 e 
inmediatamente  después  se  abrió  la  cavidad  torácica  y  la  parte  superior  de  la 
abdominal para proceder a la exanguinación. En primer lugar, se tomó una muestra 
de sangre del corazón; a continuación, se  introdujo en el ventrículo  izquierdo una 
aguja conectada a una bolsa de suero salino situada en alto y se realizó un corte en 
la orejuela de la aurícula derecha, permitiendo el drenaje de todos los órganos y la 
exanguinación.  Una  vez  finalizado  dicho  proceso,  se  extrajeron  los  siguientes 
órganos:  bazo,  cerebro,  corazón,  hígado,  pulmones  y  riñones.  La  sangre  se 
centrifugó a 8000 rpm 10 minutos y se tomó el sobrenadante (plasma); los órganos 
se  pesaron  y  se  homogeneizaron.  Las muestras  se  congelaron  a  ‐20ᵒC  para  su 
posterior análisis.  
Para el análisis, el plasma y los homogeneizados de órganos se descongelaron, 
se colocaron 0.5 g de las muestras en placas de pocillos y se tomaron imágenes de 
fluorescencia mediante el instrumento InVivo FX Pro (Carestream). La rodamina se 
Formulación  Tiempo de sacrificio (h)
HA‐rho 
5 
10 
24 
48 
NHs‐rho 
5 
10 
24 
48 
control  ‐ 
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detectó con una longitud de onda de excitación de 530 nm y de emisión de 600 nm, 
ajustando los parámetros del software a 40 seg., 120 FOV, 5 mm de plano focal. Para 
eliminar la señal base de fluorescencia de los órganos y plasma, se estudió también 
la  fluorescencia del control  (ratas  sin  tratar). La  intensidad de  la  señal  se analizó 
mediante el  software  ImageJ®. Para  cada muestra,  la  fluorescencia  registrada  se 
corrigió en función de la línea base de fluorescencia de cada órgano o plasma de las 
ratas  control  y  multiplicando  por  el  peso  de  cada  órgano  o  sangre  total.  Los 
resultados  de  distribución  en  hígado  y  plasma  se  evaluaron mediante  la  prueba 
estadística t‐student para muestras  independientes con un  intervalo de confianza 
del 95%. 
11. Ensayo de farmacocinética 
Mediante este ensayo se evaluó la farmacocinética del piroxicam administrado 
en solución y en el  interior de NHs. El experimento se  realizó según el protocolo 
aprobado por el Comité de Ética (UMH‐DI‐MBS‐02‐15).  
11.1. Protocolo del ensayo 
Los animales empleados fueron ratas Wistar macho de 2‐3 meses de edad y 300 
± 10 g de peso que se dividieron en dos grupos (n = 8) en función de la formulación 
administrada. El primer grupo  recibió 1.25 ml de una solución de piroxicam 0.29 
mg/ml en una mezcla de PBS y propilenglicol, 50:50. El segundo grupo recibió 1.25 
ml  de  una  suspensión  de  NHs  cargados  con  piroxicam  (2.9  mg/ml  de  NHs, 
equivalente  a 0.29 mg/ml  de piroxicam).  Se  ajustó  la  osmolaridad  y  el  pH de  la 
suspensión de NHs añadiendo glicerol y tampón de fosfato (290 mOsm/l, pH 7.4).  
Antes del inicio de los experimentos, se prepararon las cánulas cortando tubos 
de silicona de grado médico en fragmentos de 12 cm de  largo con un extremo en 
bisel y fijando un hilo de sutura a 3.5 cm de dicho extremo. 
Para  realizar  la  canulación  de  la  vena  yugular  los  animales  se  anestesiaron 
utilizando una mezcla de diazepam (1.67 mg/kg), ketamina (50 mg/kg) y atropina (1 
mg/kg). Una  vez  anestesiados,  los  animales  se  colocaron en decúbito  supino,  se 
realizó una incisión en un lateral del cuello y el tejido circundante se desgarró (para 
evitar el sangrado derivado del corte del tejido) hasta llegar a la vena yugular. Dicha 
vena se aisló y se realizó un corte en bisel de 1 mm para permitir la introducción de 
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la cánula. Cuidadosamente se  introdujo 3.4 cm de la cánula en la vena yugular en 
dirección hacia el corazón; el extremo libre de la cánula se dirigió por vía subcutánea 
hasta  la  base  dorsal  del  cuello  por  donde  se  exteriorizó  con  la  ayuda  de  un 
exteriorizador. Tras la comprobación del funcionamiento de la cánula, se llenó con 
suero salino heparinizado (20 UI/ml) y se cerró con un tapón de polietileno. La parte 
interior de la cánula implantada se fijó cosiéndola al músculo adyacente a la yugular; 
finalmente, la herida quirúrgica se suturó.  
Los animales se devolvieron a sus  jaulas para su recuperación post‐quirúrgica, 
con comida y agua ad libitum. A las 24 horas, se retiraron los tapones de las cánulas 
y éstas se conectaron a un tubo de silicona de unos 15 cm de largo a través de un 
puente metálico, para facilitar la administración y el muestreo sin estresar al animal. 
A  continuación,  se  administraron  las  formulaciones  anteriormente mencionadas 
(tiempo 0) y durante 30 horas se realizó la toma de muestras a los tiempos prefijados 
mediante  jeringas heparinizadas. El volumen extraído  se  repuso con  suero  salino 
heparinizado (10 UI/ml); las muestras de sangre se recogieron en tubos eppendorf 
heparinizados y se centrifugaron 10 minutos a 8000 rpm para separar el plasma. A 
continuación,  se  añadió  metanol  frío  a  las  muestras,  en  proporción  2:1 
(metanol:plasma),  se  agitaron  durante  15 minutos  para  precipitar  las  proteínas 
plasmáticas y facilitar la extracción del piroxicam de los NHs y se centrifugaron 15 
minutos  a  15000  rpm.  Finalmente,  las muestras  se  congelaron  a  ‐20ᵒC  hasta  su 
posterior cuantificación por cromatografía líquida con detección por espectrometría 
de masas (LC‐MS). 
11.2. Cuantificación en cromatografía  líquida ‐ espectrometría de 
masas  
La cuantificación del piroxicam en las muestras del ensayo de farmacocinética se 
realizó  en  un  espectrómetro  de masas Acquity  TQD  (Waters)  equipado  con  una 
fuente de ionización electrospray Z‐spray. La columna usada para la separación del 
piroxicam fue una Acquity UPLC BEH C18 (2.1 x 50 mm, 1.7 μm) (Waters, Milford, 
MA, USA).  La  fase móvil utilizada  fue ácido  fórmico al 0.1% en agua desionizada 
como solvente A y acetonitrilo como solvente B, con flujo 0.4 ml/min. El volumen de 
inyección fue 5 µl; el gradiente de elución se detalla en la tabla 4.III.3.  
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Tabla 4.III.3. Gradiente de elución para el análisis de piroxicam mediante LC‐MS 
Parámetros del electrospray: voltaje capilar: 3.5 KV, skimmer: 5 V, lente RF: 0.3 
V,  temperatura  de  la  fuente:  120ᵒC,  temperatura  de  desolvatación:  350ᵒC. 
Parámetros MS1:  resolución  LM  (low mass):  13,  resolución HM  (high mass):  13, 
energía ion: 1. Parámetros MS2: resolución LM: 13, resolución HM: 13, energía ión: 
1, multiplicador: 650 V. El espectro se adquirió en modo monitoreo de reacciones 
múltiples (MRM) con ionización positiva con un tiempo intercanal de 0.07 s.   
 
Tabla 4.III.4. Parámetros para la determinación del piroxicam por LC‐MS 
11.3. Tratamiento matemático de los datos 
Los valores de concentración plasmática frente al tiempo obtenidos a partir de 
la  administración  del  fármaco  en  solución  se  ajustaron  a  los  modelos 
farmacocinéticos monocompartimental  y bicompartimental para determinar  cuál 
explica mejor los perfiles obtenidos. Las ecuaciones para el análisis farmacocinético 
son las siguientes (ecuaciones 4.III.4 y 4.III.5): 
- Modelo monocompartimental: 
݀ܥ
݀ݐ =  െ݇௘௟ · ܥ  (4.III.4) 
donde C es la concentración del fármaco y kel es la constante de eliminación. 
Tiempo (min) A%
(Ácido fórmico 0.1%)
B%
(ACN) 
0 95 5
0.5 95 5
1.2 5 95
3.5 5 95
3.6 95 5
8 95 5
Precursor (m/z) 
(M+H)  Hijo (m/z)  Voltaje de cono (V) 
Energía de colisión 
(eV) 
332.58  95.02  40  15 
332.58  121.11  40  15 
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- Modelo bicompartimental: 
݀ܥ
݀ݐ =  െ݇௘௟ · ܥ െ ݇ଵଶ · ܥ ൅ ݇ଶଵ · ܲ  (4.III.5) 
donde C es la concentración remanente de fármaco en el compartimento central, P 
es la concentración remanente en el compartimento periférico, kel es la constante 
de eliminación, k12 y k21 son las constantes de distribución entre el compartimento 
central y el periférico. 
Para seleccionar el modelo que mejor se ajusta a los datos, se compararon las 
sumas de cuadrados residuales (SSR), los coeficientes de correlación (r) y el Criterio 
de Información de Akaike (AIC). Una vez seleccionado el modelo, se calcularon los 
parámetros farmacocinéticos del piroxicam administrado en solución y administrado 
en  el  interior  de  los  NHs  para  determinar  los  cambios  en  dichos  parámetros 
atribuibles a la formulación. Mediante la prueba estadística t‐student para muestras 
independientes se estudió la diferencia entre los parámetros obtenidos para ambas 
formulaciones. 
Los valores de área bajo  la curva (AUC) de ambas formulaciones se calcularon 
por métodos no compartimentales. 
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IV. RESULTADOS Y DISCUSIÓN  
1. Síntesis del derivado HA‐Rfv y formación de los NHs 
Mediante la reacción del HA‐TBA con el derivado Br‐Rfv se une covalentemente 
un  fragmento hidrófobo al polímero, obteniendo un polímero anfifílico  capaz de 
autoensamblarse  bajo  ciertas  condiciones  formando  NHs.  Para  la  síntesis  se  ha 
usado el derivado Br‐Rfv debido a la baja solubilidad de la riboflavina;40 asimismo, se 
ha  usado  la  sal HA‐TBA  debido  a  que  ésta  es  soluble  en  solventes  orgánicos,  a 
diferencia del HA. El derivado Br‐Rfv reacciona con los grupos carboxilo del polímero 
formando un enlace éster; el esquema de la reacción se muestra en la figura 4.IV.1. 
El  tratamiento en  autoclave de  la  suspensión polimérica permite  formar NHs 
espontáneamente por autoensamblaje debido a que las condiciones de alta presión 
y  temperatura  promueven  las  interacciones  entre  los  grupos  hidrofóbos  de  las 
cadenas de polímero (interacciones intra e intermoleculares).  
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Figura 4.IV.1. Esquema de la reacción de síntesis de HA‐Rfv  
2. Marcaje fluorescente del polímero y los NHs 
Para los ensayos de biodistribución en animales ha sido necesario marcar los NHs 
y el HA con una molécula fluorescente que permitiera su posterior cuantificación. La 
reacción entre el grupo funcional isotiocianato de la rodamina y el hidroxilo primario 
del hialuronato  forma un enlace  tiocarbamato,57  según  se muestra en  las  figuras 
4.IV.2 y 4.IV.3.  
 
Figura 4.IV.2. Esquema de reacción del HA‐TBA con la rodamina 
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Figura 4.IV.3. Esquema de reacción de los NHs con la rodamina 
Tras la diálisis, las muestras se liofilizaron y se resuspendieron en agua para su 
caracterización  por  microscopia  óptica  y  de  fluorescencia.  A  continuación  se 
muestran las imágenes de los NHs sin marcar (figura 4.IV.4) y los marcados (figura 
4.IV.5) en las que se observa que tras la resuspensión los NHs siguen manteniendo 
su integridad sin formar agregados. En los NHs sin marcar se observa la fluorescencia 
intrínseca de  la molécula de riboflavina que forma parte de  la estructura y en  los 
NHs marcados con rodamina (fluorescencia en rojo) se comprueba no existe ruido 
de fondo (intensidad de fluorescencia) debida a moléculas fluorescentes sin unir a 
los NHs. 
 
Figura 4.IV.4. Imagen de microscopía a) óptica y b) de fluorescencia de los NHs 
sin marcar 
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Figura 4.IV.5. Imagen de microscopía a) óptica y b) de fluorescencia de los NHs 
marcados con rodamina 
Estas figuras indican que los NHs han incorporado la molécula fluorescente, lo 
que permitirá su seguimiento en el organismo vivo. 
3. Determinación de la concentración de agregación crítica 
El concepto de CAC de un polímero, análogo al de concentración micelar crítica 
en  las micelas, expresa el valor de concentración mínima de polímero a partir del 
cual  se  forman  los  NHs.  Los  resultados  de  DLS  de  las  distintas  dispersiones 
poliméricas sometidas a autoclave se muestran en la tabla 4.IV.1.  
 
Tabla 4.IV.1. Dimensiones y valores de intensidad de dispersión de la luz de las 
nanopartículas en función de la concentración de polímero HA‐Rfv  
Como  se observa en  la  figura 4.IV.6, a partir de 0.25 mg/ml  la  intensidad de 
dispersión aumenta exponencialmente, lo que demuestra que los NHs empiezan a 
formarse  en  torno  a  esa  concentración mínima.  Además,  se  evidencia  que  las 
dimensiones  de  estos NHs  se mantienen  prácticamente  estables,  unos  200  nm, 
C (mg/ml) Dimensiones (nm) Intensidad (Kcps)
0.01  281  50 
0.03  296  75 
0.05  287  80 
0.1  220  100 
0.25  208  720 
0.5  204  1180 
1  206  2440 
2  171  3260 
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independientemente  de  la  concentración  de  polímero  a  partir  de  ese  valor  de 
concentración. El valor de CAC, calculado como la concentración de HA‐Rfv situada 
en el punto de intersección entre las dos regiones linearizadas, es de 234 µg/ml. 
 
Figura  4.IV.6.  Intensidad  de  dispersión  de  la  luz  y  dimensiones  de  las 
nanopartículas en función de la concentración de polímero HA‐Rfv  
4. Optimización del cargado del fármaco 
Para optimizar el método de cargado del piroxicam en los NHs se han evaluado 
distintos parámetros en función de la concentración del polímero (1‐1.5 mg/ml) y la 
cantidad de  fármaco añadido antes del proceso de autoclavado  (de 1:1.5 a 1:3), 
expresado  como  relación  entre  la  cantidad  de  piroxicam  añadido  y  el  peso  del 
polímero seco; los resultados se muestran en la tabla 4.IV.2.  
 
Tabla 4.IV.2. Concentración de fármaco cargado en la suspensión, porcentaje de 
fármaco cargado (respecto del fármaco añadido) y eficiencia de encapsulación, en 
función de la concentración inicial de polímero y la cantidad de piroxicam añadido 
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Test  C. polímero 
(mg/ml) 
Piroxicam : Polímero 
(mg : mg) 
C. piroxicam 
cargado 
(mg/ml) 
% piroxicam 
cargado 
% EE  
(mg piroxicam/ 
mg polímero) 
A  1  1 : 1.5  0.32 ± 0.09  48.40 ± 13.00  32.27 ± 8.67 
B  1  1 : 2  0.22 ± 0.05  44.39 ± 10.34  22.19 ± 5.50 
C  1.5  1 : 3  0.14 ± 0.03  28.02 ± 7.45  9.34 ± 2.24 
D  1.5  1 : 2.25  0.48 ± 0.03  72.30± 4.28  32.13 ± 1.90 
  D*  1.5  1 : 2.25  0.32 ± 0.04  48.64 ± 5.82  21.73 ± 2.66 
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La concentración de fármaco encapsulado presente en las muestras, así como el 
porcentaje  de  fármaco  cargado  frente  al  total  de  fármaco  añadido  pone  de 
manifiesto que la formulación que consigue mayor concentración de fármaco en la 
muestra  y mayor  aprovechamiento del  fármaco  añadido  es  la  formulación D.  La 
eficiencia de encapsulación (cantidad de fármaco encapsulado por peso de polímero 
seco) es similar en la formulación A y D. Es por ello que se ha escogido la formulación 
D  para  continuar  los  estudios.  Es  preciso  aclarar  que  las  formulaciones  A‐D 
corresponden al primer lote de HA‐Rfv estudiado; para estudios posteriores ha sido 
necesario sintetizar un nuevo lote de polímero HA‐Rfv. Las pruebas de este nuevo 
lote con  la  formulación elegida, D*, proporcionaron concentraciones de  fármaco, 
porcentajes de carga y eficiencia de encapsulación inferiores a los del primer lote. 
Esto es debido posiblemente a un grado de derivatización diferente del polímero, 
aunque es necesario realizar más estudios para determinar cómo influye el grado de 
derivatización del polímero en el porcentaje de carga de fármacos.  
En la tabla 4.IV.3 y figura 4.IV.7 se muestran los valores de tamaño y PDI de cada 
una de  las formulaciones descritas. Se observa que  las dimensiones de  los NHs se 
mantienen  en  un  rango  entre  197  y  230  nm  en  todos  los  casos  y  su  índice  de 
polidispersión es menor a 0.25, demostrando así la homogeneidad en la población 
de  partículas  entre  las  distintas  formulaciones  y  la  homogeneidad  en  la  propia 
muestra. 
 
Tabla  4.IV.3.  Valores  de  las  dimensiones  y  PDI  de  los  NHs  en  las  distintas 
formulaciones 
Test Dimensiones (nm)  PDI 
A  197.04 ± 6.49  0.13 ± 0.04
B  230.00 ± 7.66  0.19 ± 0.03
C  215.60 ± 7.13  0.18 ± 0.03
D  206.53 ± 8.50  0.17 ± 0.00
  D*  215.07 ± 6.92  0.22 ± 0.02
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Figura 4.IV.7. Dimensiones y PDI de los NHs en las distintas formulaciones 
5. Estabilidad frente a la liofilización  
La  liofilización  de  los  NHs  es  necesaria  para  su  conservación,  ya  que  en 
suspensión  acuosa  están  sujetos  a  inestabilidad  físico‐química  por  agregación, 
hidrólisis del material polimérico o liberación del fármaco cargado. 
La eliminación del agua por liofilización somete los NHs a distintas tensiones, ya 
que durante la congelación se obtiene una separación de fases debida a la formación 
de una solución congelada y una solución crioconcentrada donde se encuentran los 
NHs y otros compuestos usados en  la formulación. Esta concentración elevada de 
NHs puede inducir la agregación y, en algunos casos, la fusión irreversible de éstos; 
además, la cristalización del hielo puede provocar estrés mecánico en el sistema. Por 
estos motivos, se añade un crioprotector antes de la liofilización; la función de dicho 
crioprotector es la de inmovilizar los NHs formando una matriz compacta alrededor 
de éstos, la cual previene su agregación y la rotura por fuerzas mecánicas inducidas 
por  la formación de cristales de hielo. El crioprotector usado en este caso ha sido 
dextrosa a una concentración final del 1% (p/v). 
En la tabla 4.IV.4 y figura 4.IV.8 se muestran las dimensiones de los NHs antes de 
añadir el crioprotector, a las 15 horas de la adición del mismo y tras la resuspensión 
en agua posterior a la liofilización.  
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Tabla 4.IV.4. Dimensiones y PDI de los NHs tras su formación (sin dextrosa), a las 
15 horas de añadir la dextrosa (Cfinal 1 % p/v) y tras la resuspensión en agua de los 
NHs liofilizados 
 
Figura 4.IV.8. Dimensiones y PDI de los NHs tras su formación (sin dextrosa), a las 
15 horas de añadir la dextrosa (Cfinal 1 % p/v) y tras la resuspensión en agua de los 
NHs liofilizados 
Se puede observar que no hubo ningún cambio significativo en el tamaño ni en 
el PDI, por lo que se concluye que liofilización en estas condiciones es un método 
adecuado de conservación de los NHs. Además, los NHs liofilizados y resuspendidos 
en agua han demostrado ser estables durante una semana mantenidos a 4ᵒC (tabla 
4.IV.5 y figura 4.IV.9). 
 
 Dimensiones (nm)  PDI 
Sin dextrosa  193.66 ± 27.36  0.22 ± 0.04
Con dextrosa  214.95 ± 33.85  0.28 ± 0.06
Resuspensión (agua)  206.17 ± 12.87  0.24 ± 0.06
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Tabla 4.IV.5. Dimensiones y PDI de los NHs resuspendidos en agua mantenidos 
durante una semana a 4°C  
 
Figura 4.IV.9. Estabilidad de los NHs resuspendidos en agua mantenidos a 4°C  
6. Adecuación de los NHs para su administración intravenosa  
Para  obtener  unas  condiciones  adecuadas  de  osmolaridad  y  pH  en  las 
formulaciones para ser administradas por vía intravenosa, se ha estudiado el ajuste 
de dichos parámetros con NaCl y glicerol (ajuste de osmolaridad) y tampón fosfato 
a  pH  7.4  (ajuste  de  pH)  adicionados  a  los  NHs  resuspendidos  en  agua  tras  la 
liofilización.  
Los  valores  óptimos  de  osmolaridad  (290  ±  10  mOsm/l)  se  han  logrado 
añadiendo una solución concentrada de NaCl para obtener una concentración final 
de  0.9%  (p/v)  o  una  solución  concentrada  de  glicerol  hasta  alcanzar  una 
concentración final de 2.28% (p/v).  
Tiempo (días) Dimensiones (nm)  PDI 
0 206.17 ± 12.87 0.24 ± 0.06
1 206.58 ± 18.02 0.23 ± 0.08
2 205.67 ± 19.35 0.24 ± 0.06
3 206.73 ± 21.60 0.24 ± 0.06
4 198.88 ± 20.32 0.24 ± 0.06
5 212.30 ± 24.97 0.26 ± 0.03
6  206.95 ± 19.16  0.27 ± 0.03
7  200.01 ± 20.35  0.26 ± 0.03
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La corrección del pH (pH 7.40 ± 0.05) se ha conseguido añadiendo el volumen 
necesario de tampón fosfato 0.1 M a pH 7.4 para alcanzar una concentración 0.01 M 
en la muestra final. 
La  tabla 4.IV.6 y  figura 4.IV.10 muestran  las dimensiones y  los valores de PDI 
promedio  de  los NHs media  hora  después  de  la  adición  de  los  compuestos.  Se 
observa que  tras  la adición de NaCl existen en  las distintas muestras tamaños de 
partícula diferentes y mayores a los habituales, probablemente por la agregación de 
los  NHs.  Este  efecto  puede  ser  debido  a  la  neutralización  parcial  de  las  cargas 
negativas de los grupos carboxilo por los cationes Na+ de forma que se reducen las 
repulsiones entre las cadenas de polímero y tienden a agregarse; por este motivo se 
eligió el glicerol para corregir la osmolaridad de las dispersiones.  
 
Tabla 4.IV.6. Dimensiones y PDI de los NHs tras 0.5 h de la resuspensión en agua 
o la adición de NaCl, glicerol 2.28% o fosfato pH 7.4 0.01 M 
 
Figura 4.IV.10. Dimensiones y PDI de  los NHs  tras 0.5 h de  la resuspensión en 
agua o la adición de NaCl, glicerol 2.28% o fosfato pH 7.4 0.01 M 
Tras el ajuste de la osmolaridad con glicerol al 2.28% y el pH con tampón fosfato 
0.01 M, las suspensiones de NHs han demostrado ser estables durante una semana 
conservadas a 4ᵒC, como se muestra en la tabla 4.IV.7 y figura 4.IV.11. 
  Dimensiones (nm)  PDI 
Agua  203.74 ± 19.66  0.23 ± 0.06
NaCl (0.9%)  577.73 ± 489.19  0.28 ± 0.08
Glicerol (2.28%)  217.25 ± 20.61  0.22 ± 0.06
Fosfato pH 7.4 (0.01 M)  218.88 ± 8.79  0.22 ± 0.04
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Tabla 4.IV.7. Dimensiones y PDI de los NHs resuspendidos en agua con glicerol al 
2.28% o glicerol al 2.28% y tampón fosfato pH 7.4 0.01 M, conservados a 4ᵒC 
 
Figura 4.IV.11. Estabilidad a 4ᵒC de los NHs en a) glicerol 2.28%, b) glicerol 2.28% 
más tampón fosfato pH 7.4 0.01 M 
7. Biodistribución de los NHs 
El porcentaje de acumulación de  los NHs y del HA en órganos se ha evaluado 
mediante la determinación de la fluorescencia emitida por el plasma y los órganos 
vitales estudiados a distintos tiempos tras su administración intravenosa. 
Los resultados, recogidos en las tablas 4.IV.8 y 4.IV.9 y representados en la figura 
4.IV.12,  se  expresan  como  promedio  del  porcentaje  de  la  fluorescencia  total 
registrada para cada rata. La señal de fluorescencia es casi nula (menor al 2%) en los 
pulmones,  bazo,  corazón  y  cerebro  a  cualquier  tiempo,  lo  que  indica  que  ni  el 
polímero ni los NHs se acumulan en estos órganos. Como era de esperar, el hígado 
Glicerol 2.28%  Glicerol 2.28% + Tampón fosfato 0.01 M 
Tiempo (días)  Dimensiones (nm) PDI  Tiempo (días) Dimensiones (nm)  PDI 
0  217.39 ± 13.16  0.21 ± 0.04 0  218.30 ± 6.65  0.18 ± 0.02 
1  219.28 ± 15.23  0.20 ± 0.06 1  226.20 ± 9.90  0.19 ± 0.03 
2  223.61 ± 13.59  0.21 ± 0.06 2  231.55 ± 2.47  0.18 ± 0.03 
3  219.20 ± 8.29  0.18 ± 0.03 3  232.14 ± 5.94  0.17 ± 0.03 
4  211.48 ± 7.73  0.17 ± 0.04 4  227.92 ± 7.50  0.17 ± 0.02 
5  228.45 ± 16.05  0.25 ± 0.03 7  230.80 ± 0.71  0.19 ± 0.03 
6  228.97 ± 10.08  0.24 ± 0.04      
7  229.03 ± 15.81  0.24 ± 0.06      
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es el órgano principal de  la biodistribución tanto del polímero como de  los NHs y 
constituye el 98.2% y 85.5% de la fluorescencia registrada a las 48 horas para el HA 
y  los NHs,  respectivamente. En  cuanto a  los  riñones,  se observa que  los NHs  se 
eliminan por excreción urinaria entre las 24‐48 horas después de la administración 
(5.7‐9.1% de la señal); sin embargo, la señal de fluorescencia en riñón en las ratas 
que recibieron el polímero marcado es prácticamente nula en todos los tiempos. Por 
último, es interesante destacar que los NHs se mantienen mayor periodo de tiempo 
circulantes en sangre, ya que a las 24 horas la señal de fluorescencia es de un 41.3% 
y a las 48 horas de un 3.25%, en contraste con el polímero HA que registra valores 
de intensidad menores al 1% en ambos tiempos. 
 
Tabla  4.IV.8.  Porcentaje  de  acumulación  del  HA  en  función  del  tiempo  y  el 
órgano/plasma evaluado 
 
Tabla 4.IV.9. Porcentaje de acumulación de  los NHs en función del tiempo y el 
órgano/plasma evaluado 
  Tiempo (h) 
  5  10  24  48 
Bazo  0.25 ± 0.07 6∙10‐3 ± 1∙10‐3 0.49 ± 0.69 0.23 ± 0.05 
Cerebro  1.44 ± 0.56 1.53 ± 0.24 2∙10‐3 ± 1∙10‐4 1.22 ± 0.23 
Corazón  1.58 ± 0.80 0.10 ± 5∙10‐3 1.14 ± 0.26 0.33 ± 0.15 
Hígado  30.44 ± 7.86 61.27 ± 11.07 96.49 ± 2.71 98.23 ± 0.78 
Pulmones  1.13 ± 0.06 2.94 ± 0.83 1.89 ± 2.28 0.02 ± 1∙10‐3 
Riñones  2.51 ± 0.73 1∙10‐3 ± 1∙10‐4 1∙10‐3 ± 1∙10‐4 1∙10‐3 ± 2∙10‐4 
Plasma  62.64 ± 10.75  34.15 ± 8.53  0.78 ± 0.48  0.01 ± 1∙10‐3 
  Tiempo (h) 
   5  10  24  48 
Bazo  1∙10‐3 ± 1∙10‐4  3∙10‐3 ± 1∙10‐3  0.07 ± 0.10  1∙10‐4 ± 1∙10‐5 
Cerebro  1∙10‐3 ± 1∙10‐4  5∙10‐3 ± 1∙10‐3  9∙10‐3 ± 1∙10‐3  0.66 ± 0.98 
Corazón  0.97 ± 0.16  0.24 ± 0.09  1.18 ± 0.04  0.57 ± 0.13 
Hígado  33.15 ± 9.84  51.31 ± 8.84  51.03 ± 10.25  85.54 ± 2.58 
Pulmones  0.77 ± 0.07  0.69 ± 0.24  0.64 ± 0.12  0.87 ± 0.34 
Riñones  1∙10‐4 ± 1∙10‐5  5∙10‐3 ± 1∙10‐3  5.74 ± 4.40  9.12 ± 7.21 
Plasma  65.11 ± 12.12  45.53 ± 10.69  41.34 ± 9.64  3.25 ± 1.93 
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Figura 4.IV.12. Porcentaje de acumulación a) del HA y b) de los NHs a las 5, 10, 
24 y 48 horas de la administración intravenosa en plasma y órganos analizados 
La  figura 4.IV.13 muestra  la evolución de  la acumulación del polímero  (figura 
4.IV.13 a) y de los NHs (figura 4.IV.13 b) en plasma, hígado y riñones. A tiempo cero 
se  asume  que  la  formulación  recién  administrada  se  encuentra  totalmente  en 
plasma y va distribuyéndose, principalmente a hígado, conforme avanza el tiempo. 
La figura 4.IV.14 muestra la comparativa de la evolución de la desaparición en sangre 
y  la  acumulación  en  hígado  de  ambas  formulaciones.  La  diferencia  entre  el 
porcentaje  de  distribución  de  NHs  y  polímero  en  hígado  y  plasma  es 
estadísticamente significativa a las 24 y 48 horas tras la administración; el tiempo de 
retención de los NHs en plasma es significativamente mayor que el del polímero. 
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Figura 4.IV.13. Evolución de la acumulación relativa en hígado, plasma y riñones 
a) del polímero HA y b) de los NHs 
 
Figura 4.IV.14. Comparativa de la evolución del porcentaje de acumulación del 
polímero  y  los  NHs  en  hígado  y  plasma.  (*)  =  diferencias  estadísticamente 
significativas 
Los resultados obtenidos coinciden con los previamente publicados; el sistema 
retículo‐endotelial  retira  el  HA  rápidamente  de  la  circulación  sanguínea,  es 
metabolizado ampliamente en  las células endoteliales hepáticas y sus metabolitos 
son reutilizados en el cuerpo. La captación por los riñones es baja, y es menor cuanto 
mayor es el PM del polímero.41 En el caso de los NHs de HA, también se acumulan 
principalmente en el hígado; la acumulación en otros órganos del sistema retículo‐
endotelial  (riñones,  bazo)  es  variable.43,  58  Finalmente,  en  otros  órganos,  como 
pulmones, cerebro y corazón, la biodistribución de los NHs es mínima.58  
En  base  a  los  datos  obtenidos  se  concluye  que  la  principal  ventaja  de  la 
formación  de  los  NHs  es  que  presentan  un  tiempo  de  circulación  en  sangre 
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significativamente  mayor  al  del  polímero  de  partida,  ya  que  el  porcentaje  de 
polímero es menor al 1% a las 24 frente al 41.3 % de los NHs a este tiempo. 
8. Influencia de los NHs en la farmacocinética del piroxicam 
En este ensayo  se ha evaluado  la diferencia entre  los perfiles plasmáticos de 
fármaco administrado en  solución  y en el  interior de  los NHs.  Los  resultados de 
concentración plasmática frente al tiempo se muestran en la tabla 4.IV.10 y figura 
4.IV.15. 
 
Tabla  4.IV.10.  Concentraciones  plasmáticas  del  piroxicam  administrado  en 
solución y mediante NHs. (BLQ = inferior al límite de cuantificación) 
Tiempo (h)  C piroxicam (µg/ml) 
Solución  NHs 
0.08  0.84 ± 0.07  0.96 ± 0.42 
0.17  0.76 ± 0.13  0.87 ± 0.10 
0.25  0.79 ± 0.14  0.85 ± 0.10 
0.50  0.75 ± 0.10  0.84 ± 0.07 
1  0.65 ± 0.03  0.80 ± 0.10 
2  0.49 ± 0.06  0.64 ± 0.10 
4  0.37 ± 0.11  0.48 ± 0.09 
6  0.20 ± 0.03  0.41 ± 0.06 
8  0.11 ± 0.05  0.31 ± 0.06 
10  0.10 ± 0.08  0.25 ± 0.05 
12  0.05 ± 0.06  0.18 ± 0.02 
24  BLQ  0.02 ± 0.02 
30  BLQ  BLQ 
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Figura 4.IV.15.  Concentraciones plasmáticas  de piroxicam  frente al  tiempo en 
función de la formulación administrada  
La selección del modelo farmacocinético que mejor describe los datos obtenidos 
tras la administración del fármaco en solución se ha realizado en base a menor valor 
de SSR y de AIC. Los valores de SSR, r y AIC se muestran en la tabla 4.IV.11. El modelo 
seleccionado  es  el  monocompartimental  ya  que  no  existen  diferencias  en  el 
coeficiente de correlación de ambos modelos, y los valores de SSR y AIC son menores 
para dicho modelo. 
 
Tabla 4.IV.11. Parámetros estadísticos para  los modelos monocompartimental 
(MC) y bicompartimental (BC) 
Una  vez  seleccionado  el modelo monocompartimental,  se  han  calculado  los 
parámetros  farmacocinéticos  para  ambas  formulaciones,  cuyos  resultados  se 
muestran en la tabla 4.IV.12. 
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SSR  1.47∙10‐3  1.54∙10‐3 
r  0.995  0.995 
AIC ‐67.26 ‐63.84
Capítulo 4. NHs autoensamblados basados en hialuronato modificado hidrofóbicamente 
 
301 
 
 
Tabla  4.IV.12.  Parámetros  farmacocinéticos  del  piroxicam  administrado  en 
solución y mediante NHs. S = existen diferencias estadísticamente significativas 
Como  se  observa  en  la  tabla  4.IV.12,  existen  diferencias  estadísticamente 
significativas  entre  ambas  formulaciones  para  todos  los  parámetros  estudiados 
(p<0.05).  
Los resultados ponen de manifiesto la utilidad de los NHs como vehículos para 
la  administración  de  fármacos  por  vía  intravenosa,  permitiendo  modificar  los 
parámetros  farmacocinéticos del principio activo administrado. La diferencia más 
significativa en los parámetros farmacocinéticos cuando el fármaco es administrado 
en el interior de los NHs se produce en el aclaramiento (Cl), para el que se observa 
una  reducción  del  30%  respecto  al  fármaco  en  solución.  Esta  reducción  en  el 
aclaramiento  permite  mantener  altas  concentraciones  de  fármaco  durante  un 
periodo de tiempo más prolongado, lo que implica una exposición mayor al fármaco. 
Se puede observar también que el AUC del fármaco administrado mediante NHs es 
un 43% mayor que el del fármaco en solución.  
Los  resultados  obtenidos  con  piroxicam  concuerdan  con  los  análisis  de 
biodistribución  de  los  NHs  realizados  previamente,  que  mostraban  mayor 
permanencia de los NHs en sangre frente al HA. Por tanto, puede considerarse que 
estos  sistemas  se perfilan  como una buena alternativa para  la administración de 
fármacos  en  situaciones  en  las  que  se  desee  prolongar  su  permanencia  en  el 
organismo, como es el caso de fármacos con una semivida biológica corta.  
 
  Piroxicam  
en solución
Piroxicam  
en NHs 
Ratio  
(NHs/solución)  t‐student Estadística 
kel (h‐1)  0.22 ± 0.03  0.17 ± 0.03 0.78  0.034  S 
Vd (l)  0.44 ± 0.04  0.39 ± 0.03 0.88  0.040  S 
AUC (µg∙h/ml)  3.81 ± 0.76  5.45 ± 0.46 1.43  0.003  S 
Cl (l/h)  0.10 ± 0.02  0.07 ± 0.01 0.68  0.009  S 
t1/2 (h)  3.21 ± 0.44  4.09 ± 0.59 1.28  0.028  S 
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V. CONCLUSIONES / CONCLUSIONS 
Conclusiones 
En  este  trabajo  se  ha  estudiado  la  formación  de  NHs  a  partir  un  polímero 
anfifílico  obtenido  por  modificación  hidrófoba  del  HA  con  un  derivado  de  la 
riboflavina.  Dicho  polímero  es  capaz  de  autoensamblarse  y  formar 
espontáneamente NHs cuando es sometido a un proceso en autoclave a 121ᵒC y 1.1 
bar durante 20 minutos. La concentración de polímero mínima a la que se produce 
dicho fenómeno (CAC) es de 234 µg/ml. Los NHs que se obtienen mediante dicha 
metodología  poseen  unas  dimensiones  entre  190  y  230  nm  y  un  índice  de 
polidispersión  inferior  a  0.3. Mediante  el  ciclo  de  esterilización  en  autoclave  es 
posible cargar fármacos en su interior simultáneamente a la formación de los NHs. 
Se ha demostrado que la liofilización, con la adición previa de dextrosa al 1% p/v, es 
un  método  adecuado  para  la  conservación  de  los  NHs  que  no  modifica  sus 
dimensiones. El  ajuste de  la osmolaridad  y  el pH de  las  formulaciones  a  valores 
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plasmáticos, esto es, 290 ± 10 mOsm/l y pH 7.40 ± 0.05, se ha realizado mediante la 
adición de glicerol al 2.28% y tampón fosfato 0.01 M pH 7.4. En estas condiciones, 
la suspensión de NHs se ha mantenido estable a 4ᵒC al menos durante una semana.  
Se ha demostrado que los NHs permiten prolongar significativamente el tiempo 
de  retención del polímero en  sangre, ya que a  las 24 horas de  la administración 
intravenosa más del 40% de los NHs se encuentran aún en sangre, frente a menos 
del  1%  del  HA.  Asimismo,  los  NHs  permiten  modificar  los  parámetros 
farmacocinéticos  del  principio  activo  administrado,  reduciendo  un  30%  el 
aclaramiento y aumentando un 43% el AUC, respecto al fármaco administrado en 
solución.  Estos  sistemas  se  perfilan  como  una  buena  alternativa  para  la 
administración  de    fármacos  en  situaciones  en  las  que  se  desee  prolongar  su 
permanencia  en  el  organismo,  como  es  el  caso  de  fármacos  con  una  semivida 
biológica corta. 
Conclusions 
In  this work  the  formation of NHs  from an amphiphilic polymer obtained by 
hydrophobic modification of HA with a riboflavin derivative has been studied. Said 
polymer is able to self‐assemble and form spontaneously NHs when is subjected to 
an  autoclaving  process  (121ᵒC,  1.1  bar,  20  minutes).  The  minimum  polymer 
concentration at which this phenomenon occurs (CAC) is 234 µg/ml. NHs obtained 
by this methodology have dimensions between 190 and 230 nm and a polydispersity 
index lower than 0.3. By sterilization in autoclave it is possible to form NHs and load 
drugs within them at the same time. It has been shown that freeze‐drying, after the 
addition  of  dextrose  1% w/v,  is  a  suitable method  for  the  conservation  of NHs 
without changing their dimensions. The adjustment of the formulations osmolarity 
and pH to plasma levels, that is, 290 ± 10 mOsm/l and pH 7.40 ± 0.05, was made by 
adding 2.28% glycerol and phosphate buffer 0.01 M pH 7.4. In these conditions, NHs 
suspension at 4ᵒC remained stable at least for a week. 
It has been demonstrated that NHs allow to prolong significantly the retention 
time of  the polymer  in blood,  since after 24 hours of  intravenous administration 
more than 40% of the NHs are still in blood, compared to less than 1% of HA. NHs 
also  allow  to  modify  the  pharmacokinetic  parameters  of  the  active  ingredient 
administered, reducing 30% the clearance and increasing 43% the AUC, compared 
to the drug administered in solution. These systems are a good alternative to drug 
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administration in situations where it is desired to prolong their stay in the body, as 
is in the case of short biological half‐life drugs. 
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Conclusiones generales 
1. La camptotecina se clasifica, según el Sistema de Clasificación Biofarmacéutico, 
como un  fármaco clase  IV a dosis elevadas, mientras que a dosis bajas puede 
considerarse un fármaco de la clase II.  
2. La reacción entre  los grupos amino del quitosán y  los grupos hidroximetilo del 
tetraquis(hidroximetil)fosfonio  permite  obtener  hidrogeles  entrecruzados 
covalentemente.  
2.1. Su hinchamiento es dependiente de pH y se describe con una cinética de 
orden dos. Estos hidrogeles poseen baja toxicidad, son biocompatibles y 
mucoadhesivos, lo que permite aumentar el tiempo de permanencia en 
el tracto gastrointestinal. 
2.2. La liberación de la camptotecina a partir de los hidrogeles se produce por 
difusión  a  través  de  la matriz  hinchada  y  los  poros  del  sistema,  y  se 
prolonga durante 48 horas. 
2.3. Estos  hidrogeles  pueden  considerarse  adecuados  para  administrar  
camptotecina por vía oral, ya que cabe esperar que proporcionen bajas 
concentraciones de fármaco en el  lugar de absorción,  lo que evitará  la 
saturación  de  los  transportadores  y  reducirá  su  toxicidad  en  lumen 
intestinal. 
3. La  interacción  iónica  entre  los  grupos  catiónicos  del  quitosán  y  los  grupos 
aniónicos  del  reticulante  X  permite  obtener  hidrogeles mediante  reticulación 
física.  
3.1. La liberación del fármaco cargado en la matriz del hidrogel se caracteriza 
con una cinética de orden uno,  la velocidad de  liberación del principio 
activo es menor cuanto mayor es el porcentaje de reticulación y mayor 
es el pH del medio. 
3.2. El  hidrogel  y  sus  componentes  carecen  de  toxicidad  y  no  provocan 
irritación en la piel. 
3.3. La  formulación  de  hidrogel  rehidratado  tiene  una  extensibilidad 
adecuada  para  la  aplicación  tópica  y  permite  formar  una  película 
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polimérica que al  secarse queda adherida a  la piel  con una  fuerza de 
adhesión adecuada. 
3.4. Este  hidrogel  puede  aplicarse  rehidratado  sobre  la  piel  donde  ha 
demostrado actuar como vehículo para la aplicación tópica de sustancias 
con mínima absorción sistémica. 
3.5. El  hidrogel  también  puede  aplicarse  liofilizado  como  apósito  para  la 
curación de heridas, sólo o como sistema de administración de principios 
activos que favorezcan la cicatrización. 
4. La  modificación  del  hialuronato  con  riboflavina  permite  crear  un  polímero 
anfifílico  capaz de  autoensamblarse  y  formar nanohidrogeles de  dimensiones 
homogéneas (~200 nm) cuando se somete a un proceso de autoclavado. 
4.1. El  estudio  de  biodistribución  demuestra  que  la  formulación  de 
nanohidrogeles permite prolongar el tiempo de retención del polímero 
en sangre hasta 48 horas, frente al hialuronato sin modificar que a las 24 
horas ya se ha eliminado de sangre casi por completo. 
4.2. Estos nanohidrogeles son útiles como vehículos para  la administración 
de  fármacos por vía  intravenosa ya que aumentan  la permanencia del 
principio  activo  en  sangre,  lo  que  permite  reducir  la  frecuencia  de 
dosificación. 
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General conclusions 
1. According to the Biopharmaceutical Classification System, camptothecin can be 
classified as a class IV drug at high doses and a class II drug at low doses. 
2. The  reaction  between  the  amino  groups  of  chitosan  and  the  hydroxymethyl 
groups  of  the  tetrakis(hydroxymethyl)phosphonium  allows  to  obtain  covalent 
crosslinked hydrogels. 
2.1. The swelling studies show a pH sensitive behavior described by a second 
order  kinetic. Hydrogels  have  low  toxicity  and  are  biocompatible  and 
mucoadhesive,  allowing  to  increase  the  residence  time  in  the 
gastrointestinal tract. 
2.2. Camptothecin  release  from hydrogels occurs by diffusion  through  the 
swollen matrix and pores, and is prolonged for 48 hours. 
2.3. These hydrogels can be considered adequate to allow oral camptothecin 
administration as they are expected to provide low drug concentrations 
at  the  absorption  site.  This would  avoid  carrier  saturation  and would 
reduce its toxicity at the intestinal lumen. 
3. The  ionic  interaction between  the cationic groups of chitosan and  the anionic 
groups of crosslinker X allows to obtain hydrogels by physical crosslinking.  
3.1. Drug release from the hydrogel matrix follows a first order kinetic. The 
higher the degree of crosslinking and the higher the pH of the media, the 
lower the drug release rate is.  
3.2. The hydrogel and  its components are non‐toxic and do not cause skin 
irritation. 
3.3. Rehydrated  hydrogel  formulation  has  suitable  extensibility  for  topical 
application. Once hydrogel dries on skin, it forms a film which adheres to 
it with a proper adhesion strength. 
3.4. The rehydrated hydrogel can be applied on the skin acting as a vehicle 
for  topical  administration  of  substances  with  minimal  systemic 
absorption. 
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3.5. The lyophilised hydrogel can be applied as wound dressing without drugs 
or as drug delivery system  for  the administration of active  ingredients 
that promote healing. 
4. The  modification  of  hyaluronan  with  riboflavin  creates  a  self‐assembling 
amphiphilic polymer capable of forming nanohydrogels with homogeneous size 
(~ 200 nm) when are subjected to an autoclaving process. 
4.1. The  biodistribution  study  demonstrates  that  nanohydrogels  allow 
extending  the  retention  time of  the polymer  in blood up  to 48 hours, 
compared  to  unmodified  hyaluronan  which  is  almost  completely 
eliminated from blood in 24 hours. 
4.2. These  nanohydrogels  are  useful  as  intravenous  drug delivery  vehicles 
since  they  increase  the permanence of  the active  ingredient  in blood, 
thus allowing to reduce dosing frequency. 
 
